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Introduction générale 
Les pathologies musculaires et articulaires du membre inférieur handicapent un e vaste partie de 
la population, concernant auss i bien le s jeunes athlètes que le s personnes âgées . Les progrè s 
fulgurants e n imagerie médical e fournissent de plus en plus d'outils a u clinicien pour affiner son 
diagnostic e t en déduire le traitement approprié . En revanche, la compréhension mécanique des 
pathologies es t souvent incomplèt e e t se base principalement su r des observations subjectives . 
Or un e quantification de s mouvement s de s articulations ains i que de s forces e t moments qu i y 
sont appliqué s sembl e essentiell e à  un e meilleur e compréhensio n de s mécanisme s d e 
dégradation e t d'usur e d e ce s structures . Ce s donnée s étan t difficilemen t mesurables , leu r 
quantification nécessite une formulation mathématique du système étudié. 
L'analyse d e l a marche , outi l cliniqu e e n développement , s'aid e d e diver s modèle s pou r 
quantifier le s mouvement s e t le s effort s articulaire s d'u n patien t e t le s situe r pa r rappor t au x 
corridors obtenu s su r un e populatio n d e référence . Fac e à  l a complexit é d e l'apparei l 
locomoteur, l e déf i d u biomécanicien consist e à  trouver, pou r ce s modèles , l e bo n compromi s 
entre précision e t simplicité . Cependant , l a plupart de s modèle s mi s au poin t dan s l a littérature 
sont des modèle s générique s e t ne tiennent pa s compte de l a morphologie d u patient . Or cette 
morphologie influenc e no n seulement le s caractéristiques inertielle s (masse , position d u centre 
de masse , moment s d'inertie ) mai s auss i le s bra s de levie r de s force s exercées . D e plus , les 
variations anatomique s de s muscle s e t de s surface s d e contac t son t à  considére r lorsqu'o n 
cherche à répartir les efforts articulaires en leurs composantes musculaires et intra-articulaires. 
Les progrè s e n informatiqu e e t e n imageri e médical e on t ouver t d e nouvelle s porte s à  l a 
modélisation, en donnant accès à davantage d'information e t en permettant de l'intégrer pa r des 
algorithmes contenan t de s calcul s complexes . L e systèm e EOS ® perme t d'acquéri r 
simultanément un e radiographi e d e fac e e t d e profi l d'u n suje t e n positio n érigée , ave c un e 
faible dose d'irradiation (Dubousse t e t coll . 2005). A l'aide de logiciels spécifiques, l a géométrie 
osseuse peu t alor s êtr e reconstruit e à  parti r d e ces clichés . C e proje t d e recherche , men é e n 
cotutelle entr e l e laboratoir e d e recherch e e n imageri e e t orthopédi e d e Montréa l (LIO ) e t l e 
laboratoire d e biomécanique d e Pari s (LBM) , vise à  personnaliser le s modèles utilisé s dans les 
calculs de s effort s articulaires , e n intégran t l a géométri e osseus e e t le s caractéristique s 
inertielles d e chaqu e individ u (obtenue s à  parti r de s acquisition s EOS® ) à  l'analys e d u 
mouvement. L a modélisatio n d e l a géométri e musculair e d e chaqu e individ u complèt e cett e 
personnalisation, e n ouvran t l a voi e ver s l a mis e e n plac e d e modèle s musculaire s 
personnalisés du membre inférieur . 
Le premier chapitr e introdui t l'anatomi e d e la principale articulatio n étudiée , l e genou, ainsi que 
les bases de l'analyse d u mouvement. Le second chapitre présente les principes, hypothèses et 
limites de s calcul s de s mouvement s e t effort s articulaires . L'intérê t cliniqu e e t le s méthodes d e 
détermination d e l a géométri e musculair e personnalisé e son t égalemen t abordés . A  l'issu e de 
cette revu e de bibliographie, les objectifs détaillé s de ce projet son t définis . Le travail personne l 
fait alor s l'obje t de s chapitre s 3  à 6  : l e chapitr e 3  présent e le s essai s clinique s mené s pou r 
mettre e n plac e e t évalue r l'appor t d e l a personnalisation de s modèles , cett e personnalisatio n 
consistant e n l'intégratio n d e la géométri e osseus e (chapitr e 4) , de s paramètre s inertiel s 
(chapitre 5), et de la géométrie musculaire (chapitre 6) à l'analyse d u mouvement. 
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/. Chapitre 1 :  Introtduction à l'anatomie du genou et à 
l'analyse de la marche 
L'anatomie d u membr e inférieu r étan t d'un e complexit é e t ingéniosit é impressionnantes , s a 
description complèt e nécessiterai t plusieur s ouvrages . L a hanche , l e geno u e t l a chevill e 
constituent le s 3  principales articulation s relian t le s segments osseux . Nou s nou s limiton s ic i à 
une descriptio n trè s brèv e de s principale s composante s d u genou , qu i nou s intéress e 
particulièrement dan s ce travail, après avoi r rappelé les bases de la nomenclature utilisée . Pour 
de plus amples détails sur le lien entre la géométrie des surfaces articulaires et les mouvements 
observés au niveau du genou, on se reportera à la dissertation de l'examen doctora l (Sudhoff e t 
coll. 2005) fournie en Annexe 1 . 
1.1 Nomenclature 
En biomécanique , l a nomenclatur e de s axes , plans e t direction s son t repri s d u domaine d e l a 
médecine. La figure ci-dessous rappelle leur définition. 
J Plan  frontal 







Longitudinal du corps, 
perpendiculaire au sol en position 
érigée 
Axe horizontal, allant de la gauche à 
la droite 
Traverse le corps comme une flèche 







Plan normal à l'axe transversal, il 
coupe le corps en deux. 
Tout plan parallèle au plan médian. 
Plan normal à l'axe sagittal 







Vers le plan médian/l'extérieu r 
Vers l'avant/arrière dan s le sens du 
regard 
Vers l'insertion du membre la plus 
proche/éloignée du tronc 
Figure 1 
latéra 
: Nomenclature des axes, plans et directions en anatomie 
La flexion,  mouvemen t qu i rapproch e deu x segments , s'oppos e à  l'extension . L'abduction  (o u 
valgus dans le cas particulie r de l'articulation d u genou) tradui t un mouvement d'écartement du 
corps, e t inversemen t Yadduction  (ou varus)  traduit u n mouvemen t d e rapprochemen t ver s l e 
corps. L a rotation  interne  signifi e un e rotatio n d u membr e autou r d e so n ax e longitudina l ver s 
l'intérieur d u corps, et s'oppose à la rotation externe. 
1.2 Anatomie descriptiv e d u geno u 
Considérée comme l a plus grosse articulation du corps humain, l'articulation d u genou uni t trois 
os, grâce à deux types d'articulations : 
l'articulation fémoro-tibiale,  articulation bicondylaire liant le fémur au tibia. 
l'articulation fémoro-patetlaire,  articulation ginglyme unissant la patella au fémur. 
Figure 2 : L'articulation du genou (adapté de (meded-portal.ucsd.edu)) 
1.2.1. Surfaces articulaires 
Les surface s articulaire s d e l'articulatio n fémoro-tibial e son t le s condyle s fémorau x e t le s 
plateaux tibiaux. Les condyles fémoraux décrivent chacun une spirale, dont le rayon de courbure 
diminue d'avan t e n arrière. Le condyle média l a une courbure plus faible que l e condyle latéral . 
La fosse intercondylair e sépar e le s deux condyles en arrière. Les plateaux tibiaux sont séparé s 
par l'éminenc e e t le s aire s intercondylaires . L e platea u média l es t légèremen t concave , tandi s 
que le latéral est légèrement convexe. 
1.2.2. Ménisques 
Les ménisques assurent la congruence des surfaces articulaires. Le ménisque médial , en forme 
de C, et le ménisque latéral , en forme de O, s'insèrent sur les parties antérieures et postérieures 
de l'air e intercondylaire . Il s augmenten t l a stabilité d u genou , assurent l a répartition axial e de s 
charges, et amortissent en partie les chocs. 
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Ménisque externe - , 
V ""'J^ ' 
^^MTériSJ Seinleme 
Figure 3 : Les ménisques (issu de (chir-ortho.com)) 
1.2.3. Ligament s 
Lig latéra l ^.^^ •'^ 
c x t c m c .^ • • -,c"î^"x 
- ' ' ' • 1 
4 A < 
1 W/^iVîv ,^ w 









Figure 4 : Ligaments du genou (issu de (clinique-des-lilas.com)) 
Les principaux ligaments assurant le maintien de l'articulation du genou sont : 
^ L e ligament patellair e :  épais de 5-6mm, il naît de l'apex de la patella, se dirige en bas et 
latéralement pou r s'insére r su r l a tubérosit é tibiale . H  es t renforc é pa r le s fibre s 
superficielles d u tendon du quadriceps e n avant e t pa r le s rétinacul a patellaire s su r le s 
côtés médial et latéral. 
<- L e ligamen t collatéra l tibia l (anciennement latéra l interne) :  bandelette d e 9-10cm, i l naît 
de l'épicondyle médial , se dirige en bas et en avant pour s'insérer sur la partie proximal e 
de la face médiale du tibia. 
-^ L e ligament collatéral fibulaire (anciennement latéra l externe): cordon de 5-6cm, il naît de 
l'épicondyle latéral , se dirige en bas et en arrière vers l e versant antérolatéra l de l a tête 
fibulaire. 
^ Le s ligament s croisé s antérieu r (LCA ) e t postérieu r (LCP ) :  ils s'insèren t su r l e versan t 
antérieur (respectivemen t postérieu r pou r l e LCP ) d e l'air e intercondylair e antérieur e 
(postérieure). L e LC A s e dirig e légèremen t e n haut , e n arrière e t latéralemen t pou r s e 
terminer sur la partie postérieure de la face axiale du condyle latéral . Le LCP est presque 
vertical :  i l s e dirig e e n haut , e n avan t e t médialement , pou r s e termine r su r l a parti e 
antérieure de la face axiale du condyle médial. 
^ Le s ligaments poplité arqué et oblique, renforcent l'articulation e n arrière. 
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L2.4. Muscles 
14 muscles contrôlent l e mouvement du genou au cours de la marche. En appui, les extenseurs 
limitent l a flexion du genou tandis qu'en phase oscillante, fléchisseurs e t extenseurs contribuen t 
à la progression du membre (Perry 1992) . 
Seuls 5 des 1 4 muscles agissent uniquemen t au genou :  les 3 vastes, le poplité e t la courte tête 
du bicep s fémoral . Tou s le s autre s muscle s agissen t à  l a chevill e (gastrocnémiens ) o u à  l a 
hanche (longu e têt e d u bicep s fémoral , semi-membraneux , semi-tendineux , gracile , sartorius , 
gluteus maximus supérieur, droi t fémoral). 
Par souci de simplification e t de visibilité, nous ne présentons ic i que rapidement le s principaux 
d'entre eux , e n fournissan t pou r chacu n l'origine , l a terminaison, l a fonction e t un e illustratio n 
(les descriptions sont en partie reprises de l'ouvrage de Kamina (Kamina 2003)). 
L2A.1. Les muscles extenseurs du genou 
^ L e quadriceps fémoral 
VilsK- mUTIK" 
\ »  ^ Ixtssi n \  r ^ 
a.>lk: uiîcriiL. -
te tritcriii: -
' — 1 -?— '  —±T.'-"' 
Figure 5 : Quadriceps fémoral. Issu de (mimosa-sprint.com) 
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11 comprend 4 chefs 
Droit fémoral 
Origine 




dans le sillon 
supra-acétabulaire 
(tendon réfléchi ) 
Terminaison 




ligament patellair e 
Fonction 
Fléchisseur de la 
cuisse 
Vaste latéral 
(anciennement externe ) 
Origine 
Bord antérieur et 
inférieur du grand 
trochanter, parti e 
supérieure de la lèvre 
latérale de la ligne âpre, 





- du tendon du droit 
fémoral. 
- d e la patella. 
- de la tubérosité tibiale 


























Ligne spirale et lèvre 







- du tendon du droit 
fémoral 
- de la patella 
- de la tubérosité du 
tibia (rétinaculum 
patellaire médial). 
Le tenseur du fascia lata 
Origine : Sur le cinquième antérieur de la lèvre interne de la crête iliaque et sur 
le fascia glutéal 
Terminaison : Su r l e quar t antérieu r d u tractu s ilio-tibial , fort e band e fibreus e 
longitudinale, qui prolonge l e fascia ^ glutéal e t se fixe sur l e condyle latéra l du 
tibia. 
f f e / Fonction  : Par son action sur le tractus ilio-tibial, il est extenseur de la jambe 
^ Septu m intermusculaire : cloison conjonctive séparant des groupes musculaires 
^ Fascia musculaire : formation conjonctive entourant un ou plusieurs muscles. 
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1.2.4.2. Les muscles fléchisseurs du genou 
•0- Sartorius et Gracile 




Face externe de l'épine 
iliaque antéro-supérieur e 
(et incisure sous-jacente ) 
Terminaison 
Sous la tubérosité tibiale, 
sur la face médiale du tibia 
Fonction 
Fléchisseur de la cuisse 
et de la jambe. 
Accessoirement rotateu r 






Corps et branche 
inférieure du pubis, 
près de la symphyse 
pubienne 
Terminaison 
Face médiale du tibia 
(patte d'oie, en arrière 
du sartorius) 
Fonction 
Fléchisseur e t rotateur 
médial de la jambe, 
adducteur accessoire 
de la cuisse. 
<' Muscle s de la jambe 
Poplité 
Figure 8: Muscle Poplité •* 
Origine 
Fossette poplitée, située sous l'épicondyle 
latéral du fémur 
Terminaison 
Fibres charnues sur la face postérieure du 
tibia 
Fonction 
Rotateur médial de la jambe fléchie, 
fléchisseur accessoire de la jambe 
Gastrocnémiens 
Figure 9 : Gastrocnémiens 
Il est constitué de 2 chefs médial (GM) et 
latéral (GL) 
Origine 
Tubercule supra-condylaire latéral 
(respectivement média l pour GM) du fémur et 
sur la partie voisine de la capsule articulaire. 
Terminaison 
Tendon calcanéen sur la tubérosité du 
calcanéus. 
Fonction 
Fléchisseur de la jambe 
http://preventdisease.com. 
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Le muscl e plantair e es t u n peti t muscl e fléchisseu r d e l a jambe , qu i s'insèr e su r l a surfac e 
poplitée et se termine sur le tendon calcanéen. 
-> Le s ischiojambiers 
Les trois muscles suivants forment le groupe des ischiojambiers 
Biceps fémoral 
Figure 10 : Biceps fémoral 
Il est constitué d'un chef long 
(BFL) e t d'un chef court 
(BFC). 
Origine 
BFL : tendon s'insérant sur la 
face postérieure de la 
tubérosité ischiatiqu e 
BFC :  fibres musculaire s 
s'insérant sur la moitié distale 
de la lèvre latérale de la ligne 
âpre. 
Terminaison 
Tête de la fibula, expansions 
sur le condyle latéra l du tibia 
et le fascia profond de la 
jambe 
Fonction 
Fléchisseur de la jambe. 
Rotateur latéra l de la jambe 
fléchie, 
Extenseur de la cuisse (BFL). 
Semi-membraneux 





Face postérieure du condyle 
médial du tibia (tendon 
direct) 
Expansions médiales et 
latérales (tendons réfléchis) 
se terminant sur la face 
antérieure du condyle média l 
et la coque condylienne 
latérale. 
Fonction 
Identique au semi-tendineux. 
Semi-tendineux 
^ f 
Figure 12 : Semi-tendineux 
Origine 
Tubérosité ischiatiqu e 
Terminaison 
Partie supérieure de la face 
médiale du tibia 
Fonction 
Fléchisseur de la jambe 
Jambe fléchie, il est rotateur 
médial de la jambe et 
extenseur de la cuisse 
"rad.washington.edu.^ college-em.qc.ca.^ engineering.cua.edu. 
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1.3 Anatomie fonctionnell e d u geno u 
En position érigée , le genou subi t des contraintes dans diverses directions . Plusieur s éléments , 
passifs ou actifs, permettent de maintenir la stabilité de l'articulation dans les divers plans : 
- les ligaments croisés et le quadriceps fémoral assurent l a stabilité sagittale, 
- le s ligament s collatéraux , l e tractus ilio-tibia l e t le s muscle s d e l a patt e d'oi e garantissen t l a 
stabilité dans le plan frontal, 
- u n ensembl e d e muscles , ligament s e t ménisque s stabilis e l'articulatio n dan s l e pla n 
transverse. 
Le mouvemen t d u tibi a pa r rappor t a u fému r s e fai t dan s le s troi s plans , l a flexion/extensio n 
ayant l a plus grande amplitude. Nous présentons ic i brièvement ces mouvements. 
1.3.1. Flexion/extension 
Chaque condyl e fémora l présent e u n ensembl e d e centre s instantané s d e rotation , qu i décri t 
une spirale . L a surfac e d e chaqu e condyl e fémora l étan t deu x foi s plu s longu e qu e cell e d u 
condyle tibia l correspondant , l e mouvemen t d u tibi a pa r rappor t a u fému r impliqu e no n 
seulement u n roulement mai s également u n glissement. Ainsi , en début de flexion, les condyles 
fémoraux roulen t sur les plateaux tibiaux. Plus l'angle de flexion augmente, plus le roulement est 
associé à  un glissement (e n fin de flexion, i l s'agit d'u n glissemen t pur) . Au cours de l a flexion, 
les ménisques se déplacent légèremen t vers l'arrière . 
La patell a a  tendanc e à  s e déplace r latéralemen t a u cour s d e l a flexion . Cec i s'expliqu e pa r 
l'obliquité de s axe s d u quadricep s (obliqu e e n hau t e t latéralement ) e t d u ligamen t patellair e 
(oblique en bas et latéralement). Trois éléments stabilisent la rotule : 
^ l a proéminence de la facette latérale de la surface patellaire 
-^ l e rétinaculum patellaire média l 
-Y- l a rotation interne automatique du tibia en début de flexion. 
La patella recul e a u cours d e l a flexion, en gardant l e contac t ave c l e fémur. Ell e se comport e 
comme un e poulie , don t l e quadricep s fournirai t l a puissanc e e t l e ligamen t patellair e 
représenterait l a résistance . Plu s l a flexion es t importante , plu s l a patella subi t de s contrainte s 
importantes. 
La flexion-extension activ e es t de 140°s i l a hanche es t fléchie e t de 120°s i l a hanche es t e n 
extension (efficacité réduit e des ischio-jambiers) . 
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Les muscle s fléchisseur s principau x son t l e bicep s fémoral , l e semi-tendineux , l e semi -
membraneux e t le gracile. Les muscles fléchisseurs accessoire s son t l e sartorius, le poplité, les 
gastrocnémiens e t le plantaire. 
Le muscl e extenseu r principa l es t l e quadriceps fémoral . Le tenseur d u fascia lat a e t le tractus 
ilio-tibial constituent les extenseurs accessoires . 
1.3.2. Rotation interne/externe 
La rotation interne/externe s'effectue autou r de l'axe mécanique du membre inférieur , qui relie le 
centre de l a tête fémorale a u tubercule intercondylair e médial . Cet axe fai t u n angle de 3° avec 
l'axe d u corp s e t u n angl e ouver t latéralemen t d e 170-175 ° avec l e fému r (geno u valgu m 
physiologique). 
En raiso n d e l a courbur e plu s faibl e d u condyl e fémora l médial , l e tibi a tourn e 
automatiquement e n débu t d e flexion (rotatio n médiale ) e t en fin d'extension (rotatio n latérale) . 
Lorsque l e geno u es t fléch i à  90 ° l a rotatio n lat é raie activ e attein t 40 ° alors qu e l a médial e 
atteint 30°. 
Les rotateurs médiau x sont le poplité e t le semi-tendineux. Il s sont assistés par le sartorius e t le 
gracile. Le biceps fémoral assure la rotation latérale. 
1.3.3. Abduction/adduction et glissement antéropostérieur 
Il s'agi t d'u n mouvemen t d e faibl e amplitude , qu i s'observ e uniquemen t lorsqu e l e geno u es t 
fléchi. Dan s u n geno u sai n o n peu t l e négliger . S a présenc e tradui t l a lésio n de s ligament s 
collatéraux (mouvemen t d'abduction/adduction ) o u de s ligament s croisé s (glissemen t 
antéropostérieur, couramment nomm é «  mouvement de tiroir antérieur ou postérieur). 
Après avoi r rappel é le s base s anatomique s d u système étudié , nou s présenton s ic i l e pnncip e 
de l'analyse d e la marche. 
1.4 Analyse d e l a march e 
1.4.1. Le cycle de marche 
Le cycle de march e es t l'activit é d'u n seu l membre inférieu r depui s l e contact initia l du talon au 
sol jusqu'au nouveau contact du pied au sol. Lors de la progression du corps, un pied est fixe en 
17 
appui tandi s qu e l'autr e avanc e pou r atteindr e à  so n tou r u n éta t fixe . Pui s le s membre s 
inférieurs inversent le s rôles. 
Les différent s événement s survenan t a u cour s d'u n cycl e d e march e son t séquentiel s e t l e 
moment d e leu r survenu e es t défin i e n pourcentag e d u cycl e d e march e (Figur e 13) . Pa r 
définition, le contact initia l survient à  0 et 100 % du cycle. Le pied quitte l e sol à environ 60% du 
cycle. L a phas e d'appu i représent e enviro n 60 % du cycle e t l a phase oscillant e 40% . D u côté 
opposé, le pied quitte l e sol à 10% et reprend contact à  50%. Ainsi au cours de la marche, il y a 
deux période s d e double appui  (le s 2  pieds sont a u sol en même temps) duran t chacun e 10 % 
du cycle . L a premièr e survien t just e a u momen t d u contac t initia l e t correspon d à  l a mis e e n 
charge, c'est-à-dire a u transfert d u poids du corps sur l e membre inférieu r qu i vient d'entre r e n 
contact ave c l e sol. La deuxième intervien t juste avant que le pied décolle. Pou r plus de détails 
sur le cycle de marche, on se reportera à (Perry 1992) . 
P HASES 
I P H A S E D ' A P P U I P HftS E D E BALANCEMEN T 
Sous-Pliases 
I Premier  dmibte  sujyjtnTI  | Si»yp^ !WP<"1  I  SeconddûakUsumoft  |  Bakuictnieal  ina'aU  |  BalanceTMiii  fiaal [ 
12% 35 % 50 « 63% 
Figure 13 : Cycle de marche ( issu de (inrialpes.fr)) 
3130% 
1.4.2. Les systèmes d'analyse de mouvement 
Différents systèmes sont utilisés pour capturer le mouvement des articulations. 
Les goniomètres, potentiomètre s électriques, mesurent l'angle des articulations. Les avantages 
de ces systèmes son t leur faible coût e t l'obtention direct e des angles articulaires. En revanche, 
ils ne fournissent qu e des angles relatifs , nécessiten t un e fixation précise , sont encombrant s e t 
sont difficilement utilisable s pour des articulations non charnières (Winter 2005). 
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Les accéléromètre s mesuren t l'accélératio n de s segments . L e princip e consist e à  mesure r l a 
force appliqué e à  un e petit e mass e suspendu e à  u n ressor t pou r e n déduir e l'accélératio n 
(F=ma). Le s type s d e capteur s diffèren t pa r l a méthod e d e déterminatio n d e cett e forc e 
(piézorésistifs, capacitifs... ) (Zan i 2002) . Ce s système s présenten t l'avantag e d e fourni r 
directement l'accélération , san s avoi r à  l a dérive r d e l a positio n d u segment . Leur s coût , 
encombrement, fragilité , et sensibilité aux mouvements de la peau en constituent le s principaux 
inconvénients (Winte r 2005). 
Les systèmes utilisan t d e simples caméra s pou r enregistre r l e mouvement d u suje t présenten t 
l'avantage d e n e nécessite r l a fixatio n d'aucu n marqueu r e t peuven t ains i êtr e utilisé s pou r 
l'enregistrement l e mouvement de sportifs. Le traitement des données est cependant très long et 
la précision des trajectoires relativemen t faible (Krosshaug et coll. 2006). 
Les systèmes électromagnétique s (Floc k o f Bird s (Koerhui s e t coll . 2003) , Fastrak-Polhemus ) 
consistent e n un e sourc e magnétiqu e e t e n de s récepteurs , qu i son t positionné s su r l e sujet . 
Chaque récepteu r fourni t l a positio n e t l'orientatio n d u segment . Ce s dispositif s son t sensible s 
au champ magnétique environnant . 
Les systèmes ultrasonore s (Zebris , (Kiss et coll. 2004), (Knoll et coll. 2004)) consisten t e n une 
tête comportan t troi s récepteur s e t de s marqueur s émettan t de s ultrasons . L e temp s d e 
transmission de s ultrason s défini t l a distanc e parcourue , e t don c l a distanc e de s marqueurs . 
Ces systèmes sont sensibles au bruit et ne peuvent être utilisés que dans un volume restreint . 
Les système s optoélectronique s (Motio n Analysis ® (Dorio t 2001) , VICON ® (Goujo n 2006) ) 
enregistrent l e mouvemen t d e marqueur s actif s (LED ) o u passif s (sphère s recouverte s d'un e 
surface réfléchissante ) positionné s su r l a pea u grâc e au x rayon s émi s o u réfléchi s pa r ce s 
capteurs. Dan s l e ca s d e marqueur s passifs , le s caméra s émetten t un e lumièr e roug e o u 
infrarouge. Les caméras captent alors les rayons émi s par les marqueurs actifs ou réfléchi s par 
les marqueur s passifs . Un e interfac e analogique-numériqu e transform e l e signa l lumineu x e n 
signal numériqu e utilisabl e pa r l'unit é centrale . L e systèm e es t ains i capabl e d e «  suivre »  le 
déplacement de s marqueurs, de calculer e t de représenter leu r trajectoire suivan t le s trois plans 
de l'espace . Pou r évite r tout e interférence , le s essai s doiven t êtr e conduit s e n absenc e d e 
lumière naturelle. 
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Dans les dernières années , plusieurs études cinématiques utilisen t l a fluoroscopie pou r calcule r 
la position de l'os a u cours du mouvement. I l s'agit toutefois d'une technique irradiante , qui n'est 
pas applicabl e à  tou t typ e d e mouvement . Nou s reviendron s su r cett e techniqu e lor s d e l a 
présentation de l'apport de l'imagerie à  l'analyse d u mouvement au 
chapitre 2. 
L'inconvénient de s systèmes à  marqueurs actifs (ultrasonores, électromagnétiques, diodes) , est 
qu'ils doivent êtr e branchés par un fil, ce qui peut limiter le sujet dans son mouvement. D'autre s 
capteurs san s fi l son t e n développement (Jasiewic z e t coll . 2006) . L e choi x d u système utilis é 
dépend de s contrainte s d u protocol e en terme s d e précision , d e libert é d e mouvemen t 
(présence d e fil s acceptabl e o u non) , d e volum e d e mesure , e t d'environnemen t (sonore , 
magnétique, lumineux) . Pa r leu r insensibilit é à  l'environnemen t magnétiqu e e t sonore , leu r 
absence de fils, leur coû t e t leu r précision , les systèmes optiques à  marqueurs passif s son t le s 
plus populaires dans le domaine de l'analyse d u mouvement. 
Grâce au x système s d'analys e d u mouvement , l a positio n d e différent s point s externe s es t 
enregistrée a u cours d u mouvement . Pou r pouvoi r e n déduire l e mouvemen t de s articulations , 
un modèl e doi t êtr e mi s e n place . L a sectio n suivant e présent e le s base s d e l a modélisatio n 
biomécanique du corps humain. 
1.4.3. Quantification du mouvement : modélisation 
La plu s simpl e faço n d e modélise r l e corp s humai n es t d e considére r un e chaîn e 
polyarticulée de segments rigides . En connaissant l a position de chaque segment , le 
mouvement relati f d e deu x segment s adjacent s peu t don c êtr e calculé . O n obtien t 
ainsi l a cinématique de s articulations . Ce s calculs nécessiten t l a mis e e n plac e de 
repères afi n d e no n seulemen t caractérise r l a positio n d e chaqu e segmen t mai s 
également traduire l e mouvement relati f de deux segments dans un repère approprié. 
Connaissant l e mouvemen t au x articulation s e t le s effort s a u so l tel s qu e 
mesurés pa r des plateformes de force, le principe fondamental d e la dynamique 
nous perme t d e calcule r le s effort s qu i s'exercent au x articulation s grâc e à  des 
modèles tenan t compt e de s caractéristique s inertielle s (masse , positio n d u 
centre d e masse , moment s d'inertie ) d e chaqu e segment . O n obtien t ains i l a 
cinétique des articulations. 
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Enfin, connaissant le s efforts articulaires (globaux aux articulations), la dernière étape 
consiste à  le s réparti r e n leu r composante s musculaire , ligamentair e e t d e contact . 
"^^ Cec i nécessit e l a mise e n place d e modèles encor e plu s complexes , tenan t compt e 
de l a géométri e e t d u comportemen t de s différente s structures . L a complexit é d u 
4 corp s humai n impos e l a mis e e n plac e d'hypothèse s simplificatrice s forte s pou r 
permettre cette résolution mécanique. 
La revu e de bibliographi e présenté e ci-aprè s vise à définir le s principes d e calculs utilisé s pour 
obtenir la cinématique e t la cinétique. Les hypothèses sous jacentes et les limites de ces calculs 
permettront alor s d e mieu x cerne r l'intérê t d e l a mise en place d e modèles personnalisé s pou r 
estimer les efforts articulaires. Pour compléter cette revue de littérature, l'intérêt e t les méthodes 
de modélisatio n personnalisé e de s muscle s seron t présentés , cette géométri e étan t essentiell e 
à une répartition précise des efforts en leurs différentes composantes . 
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//. Chapitre 2 : Revue de littérature : quantification du 
mouvement et des efforts 
Ce chapitre présente une revue des méthodes de quantification du mouvement e t des efforts :  la 
quantification du mouvement au x articulations fai t l'objet de la première section, tandis que celle 
des effort s articulaire s es t présenté e e n seconde partie . Le principe, les sources d'erreu r e t les 
résultats d e ce s quantification s son t présenté s afi n d e fair e ressorti r l'intérê t mai s auss i le s 
limites des méthodes existantes . Enfin, la géométrie musculaire personnalisée, essentielle à une 
répartition précise de ces efforts en leurs différentes composantes musculaires , ligamentaires e t 
de contact, est abordée en troisième partie. 
11.1 Quantification d u mouvement :  cinématique 
II. 1.1. Principe 
Le mouvemen t de s segment s osseu x n'étan t pa s directement accessible , o n l e dédui t d e celu i 
des marqueur s fixé s su r le s membre s étudiés . U n minimu m d e 3  marqueur s es t plac é su r l e 
segment pou r suivr e so n mouvement . Ce s marqueur s son t placés soi t su r l a peau soi t su r des 
systèmes d'attach e qu i limitent leu r mouvement pa r rappor t aux os sous-jacents (cf.II.1.4.3) . Au 
moment du calibrage, des marqueurs sont également placé s sur des points anatomiques. Deux 
types de repères sont alors définis pour chaque segment : 
^ U n repèr e technique , associ é à  chaqu e ensembl e d e marqueur s suiv i a u cour s d u 
mouvement. 
<- U n repèr e anatomique , défin i à  parti r de s marqueur s situé s su r le s point s anatomique s 
au cours du calibrage. 
Pour obtenir, par exemple, la cinématique du genou, les étapes sont les suivantes : 
<^ Un e phase de calibrage perme t de connaître l a position relativ e du repèr e technique et 
du repèr e anatomique . O n obtien t l a matric e d e passag e d u repèr e anatomiqu e a u 
repère technique. Les marqueurs anatomiques peuvent alors être retirés. 
^ A u cour s d e l a marche , le s trajectoire s de s repère s technique s son t enregistrées . L e 
mouvement relati f entr e l e repèr e techniqu e fémora l e t l e repèr e techniqu e tibia l es t 
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calculé à  l'instan t t  : on obtien t l a matric e d e passag e d u repèr e techniqu e fémora l 
vers le repère technique tibial. 
'> Connaissan t d'un e par t la matrice de passage des repères anatomiques vers les repères 
techniques e t d'autr e par t l a matric e d e passag e d u repèr e techniqu e tibia l a u repèr e 
technique fémora l à  l'instan t t , o n e n dédui t l a matric e d e passag e d u repèr e 
anatomique tibial vers le repère anatomique fémoral à l'instant t . 
<> L e mouvement relati f du tibia par rapport au fémur est quantifié à partir de la matrice de 
passage d u repèr e tibia l a u repèr e fémoral . Différente s méthode s telle s qu e l'ax e 
hélicoïdal, o u l a décomposition e n translations e t rotation s suivan t de s axe s mobile s o u 
fixes peuven t êtr e utilisée s pou r décompose r l e mouvemen t dan s l e repèr e 
d'interprétation choisi . 
La figure ci-dessous résume les principales étapes. 
Position des marqueurs 
J^ 
Définition des repères anatomique (Rat ) et technique (Rtt ) du tibia 
Définition des repères anatomique (Raf ) e t technique (Rtf ) du fémur 
n 
STATIQUE 
Matrice de passage de Rat à Rtt :  MR^, „ „ 
Matrice de passage de Raf à Rtf :  MRJJP^ 
^ 
DYNAMIQUE 
A chaque instant t  : 
Matrice de passage de Rt t à Rtf 
M Rt t Rt f 
A chaque instan t t  : 
M'Rat Ra f 
J I  Ax e hélicoïdal/ 
séquence d'axe s 
Rotation et translation du tibia par rapport au fémur 
Figure 14 : Principe du calcul de cinématique 
Les paragraphe s suivant s présenten t commen t défini r le s repère s anatomiques e t décompose r 
le mouvement dans un repère d'interprétation choisi. 
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II. 1.2. Définitio n des repères anatomiques 
Les repères anatomiques utilisés pour l'analyse d u mouvement des articulations doivent : 
<- êtr e définis à partir de points identifiables de façon reproductible d'un sujet à l'autre 
^ avoi r des axes avec une signification anatomique. 
Pour construire ces repères, la position de points anatomiques spécifiques doit être connue. 
U.1.2.1. Localisation  des  points anatomiques 
La majorit é de s point s anatomique s es t obtenu e pa r palpatio n d e saillie s osseuse s 
caractéristiques d e l'o s étudié . Le s centre s articulaire s n'étan t pa s palpable s e t pourtan t 
essentiels à la définition de repères, peuvent être localisés par deux approches : 
^ à  partir de la position d'autres point s osseux. Ainsi, le centre genou est souvent plac é au 
milieu de s marqueur s placé s su r le s épicondyles . Certain s auteur s (Bel l e t coll . 1990 ; 
Davis e t coll . 1991 ; Seidel et coll . 1995 ) on t défin i des équations permettan t d'obteni r l a 
position d u centr e hanch e e n fonctio n d e l a positio n de s épine s iliaque s e t d e l a 
symphyse pubienne. 
^ à  partir de mouvements caractéristique s d e l'articulation. Cett e méthod e es t très utilisé e 
pour l e centr e hanche , don t o n évalu e l a positio n à  parti r d'u n mouvemen t d e 
circumduction, d'abductio n o u de flexion (Leardin i e t coll . 1999) . Certain s auteur s (Va n 
de Putt e 2002 ; Besie r e t coll . 2003 ; Hagemeiste r e t coll . 2005 ) proposen t égalemen t 
d'utiliser u n mouvement de flexion/extension du genou pour définir le centre du genou. 
U.1.2.2. Définition  des révères anatomiques 
Il exist e un e multitud e d e système s d'axe s utilisé s pou r localise r le s segment s d u membr e 
inférieur. Cett e diversit é ren d l a comparaiso n de s résultat s difficile . L'IS B a  ains i propos é u n 
système d'ax e pou r normalise r l a situatio n (W u e t coll . 2002) . Cependant , chaqu e laboratoir e 
ayant développ é se s méthode s e t acqui s un e bas e d e donnée s ave c s a propr e définitio n d e 
repères, l a transition ver s u n uniqu e systèm e d e repérag e de s os es t longue . Le s tableaux ci -
dessous résumen t quelque s systèmes d'axes lié s au fémur e t au tibia. L'ensemble de s repère s 
tibiaux utilisen t le s malléole s pou r caractérise r l e tibi a distal . E n proximal , le s point s utilisé s 
diffèrent selo n le s auteur s :  extrémités de s bord s de s condyles , relativemen t semblable s au x 
bords de s plateaux tibiaux , tubérosité tibiale , centre genou , ou encore tête de l a fibula. Pour l e 
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fémur, le centre de la tête fémorale e t les épicondyles sont utilisés par la plupart des repères (le 
centre genou de Bésie r (Besie r e t coll . 2003) es t défin i à  partir d'un ax e hélicoïda l de flexion et 
des épicondyles). Différents plans sont définis à partir de ces points pour en déduire ensuite des 
systèmes d'axes. Pour d'autres exemples, on se référera à (Marin 2000). 




















tubérosité tibiale antérieure (TTA) 
pint, pext" 
milieu de pint et pext (Mip) 
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tête de la fibula (TF) 
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QF4 : axe moyen de 
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'MI\/I/ML :  Malléoles médiale/latérale ; MiCond : milieu des extrémités médiales et latérales des bords des condyles tibiaux ; pint/pext : 
bords médiat/latéral du plateau tibial  ; MiF : milieu des éminences du condyle fémoral interne et externe. 
Les repère s fonctionnel s proposé s pa r Hagemeiste r e t coll . (Hagemeiste r e t coll . 2005) , e t 
utilisés dans notre étude, sont présentés au chapitre 3. 
Auteur 




Oella Croce et 
coll., 2003 
Besier et coll., 
2003 
F. Marin, 2000 




Repère 1  : CTF 








Points et plans définis 
plan QFl :  (CTF, EFM, EFL) 
milieu MiEF de EFM et EFL 
cenlroide CL de (CLD, LP, EFL) 
ceniroide CM de (CMD, MP, EFM) 
milieu MIC de CL, CM 
plan PI (normal e p1) : (CL, CM, CTF) 
plan P2 (normale p2) :  (CL, CM, GT) 
plan P3: conlieni l'axe de flexion moyen 





Repère 1 ; 
CTF 





Repère 1 : 
P1 
Repère 2 : 
P2 




Repère 1 : 
relie CTF 
à MIC 
Repère 2 ; 
relie GT à 
MiC 












CTF : centre de  la tête fémorale ;  EFM/EFL : épicondyles fémoraux  médial/latéral  ;GT: proéminence  de  la surlace externe  du  grand troctianler  ;  LP/MP : 
crêtes aniéro-lalérale/médiale du  sillon de  la surface patellaire ;  CLD/CMD :  extrémités distales  des  condyles laléral/médial  ;  CC: centre  genou 
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II. 1.3. Décomposition du mouvement et choix du repère 
d'interprétation 
A parti r d e l a matric e d e passage , l e mouvemen t peu t êtr e décompos é e n utilisan t le s axe s 
hélicoïdaux o u par un e translation e t trois rotation s successives (Véro n 1995) . Chacune de ces 
techniques présent e se s avantage s e t inconvénients . L a décompositio n selo n 3  axe s facilit e 
l'interprétation cliniqu e mais , except é pou r le s faible s angles , le s résultat s dépenden t d e l a 
séquence choisi e (Skall i e t coll . 1995) . Le repère d'interprétation l e plus utilisé , e t recommand é 
par riSB (W u et coll . 2002) , est l a décomposition selo n les axes de Grood et Sunta y (Groo d et 
coll. 1983 ) :  deux axes appartiennent a u segment dista l e t proximal e t l e troisième axe , nommé 
axe flottant , es t l e produi t vectorie l de s deu x axe s lié s au x segments . Deu x de s rotation s 
peuvent êtr e interprétée s comm e l e mouvemen t d'u n segmen t autou r d e so n axe , l'autr e 
segment étan t fixe . L a troisièm e rotatio n s'exprim e autou r d e l'ax e flottant . L a translatio n es t 
évaluée grâc e à  deu x point s d e référenc e attaché s à  chaqu e segment . L e chioi x d u repèr e 
d'interprétation influenc e les résultats (Cheze 2000). Pour plus de détails concernant l'impac t d e 
la séquence d'angles e t le choix du repère d'interprétation o n se reportera à (Cheze 2000; Marin 
2000; Goujon 2006). 
Après avoi r v u le s technique s utilisée s pou r calcule r l a cinématique , l e paragraph e suivan t 
présente les hypothèses sous-jacentes à  ces calculs ainsi que les différentes source s d'erreur . 
IL 1.4. Hypothèses et sources d'erreurs 
Pour l'étude cinématique , les hypothèses suivantes sont effectuées : 
<' Le s segments constituant l e squelette sont des solides indéformables articulé s 
-> L e mouvement des marqueurs externes (placés sur l a peau ou sur les ancillaires) reflèt e 
le mouvement des os sous-jacents. 
Plusieurs sources d'erreur peuven t donc fausser les résultats : 
-C> L a déformabilité des segments pa r la présence d'articulations (pa r exemple l e pied n'est 
pas un segment rigid e mais une chaîne poly-articulée) 
-0- l e mouvemen t relati f de s marqueur s externe s pa r rappor t au x o s sous-jacents (artefac t 
des tissus mous). 
A ces erreurs s'ajoutent : 
<î- le s imprécisions du système de mesure. 
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<>• l a localisation de points anatomiques. 
n.1.4.1. Imvrécision  des systèmes de  mesure 
Deux type s d'erreur s peuven t fausse r le s coordonnée s fournie s pa r l e systèm e d'analys e d u 
mouvement : 
•Y» le s erreur s systématique s justesse d u systèm e d e mesure ) :  elle s proviennen t d'un e 
erreur constant e entr e l a valeur vrai e e t l a valeur fourni e pa r l e système . Connaissan t 
l'écart entre ces deux valeurs, l'erreur systématiqu e peu t être corrigée. 
^ le s erreurs aléatoire s (fidélit é d u système d e mesure) :  ces erreur s son t inconstante s e t 
ne peuvent donc pas être compensées. L'écart type des erreurs obtenues pour différents 
mesurages fournit un intervalle de confiance des résultats. 
Les systèmes d'analyse d u mouvement tels que le système VICON annoncent un e précision de 
1mm. I l es t toutefoi s importan t d e quantifie r l'erreu r systématiqu e e t aléatoir e d e chaqu e 
système ave c u n environnemen t e t un e configuratio n d e caméra s donnés . Pou r c e faire , o n 
peut, pa r exemple , évalue r l a précision avec laquell e l e système fourni t l a distance entr e deu x 
marqueurs (cett e distance étan t connue) . Pour des exemples d'études d e précision du système 
VICON, on se référera à (Vieilledent 2002) . Toutefois, d'après Stagn i (Stagni et coll. 2006), avec 
un calibrag e adéquat , le s erreur s de s système s d e mesur e son t négligeable s pa r rappor t au x 
deux autres sources d'erreur . 
IL 1.4.2. Localisation  des points anatomiques 
Délia Croc e (Déli a Croc e e t coll . 2005 ) propos e un e revu e d e littératur e de s erreur s d e 
placement de s points anatomiques e t de leur impact su r la cinématique. L'erreu r d e localisatio n 
des points par palpation est de l'ordre de 10mm dans les différentes études sélectionnées. Cette 
erreur s'expliqu e pa r l e fai t qu e le s point s corresponden t parfoi s à  de s région s e t no n à  de s 
points anatomiques , qu e le s observateur s on t chacu n un e techniqu e d e palpatio n propre , e t 
enfin qu'un e épaisseu r plu s ou moins important e d e tissus mou s recouvr e ce s points . L'erreu r 
de localisation peut engendrer des variations de 10°sur l'estimation des angles articulaires. 
Marin (Mari n 2000 ) évalu e numériquemen t l'impac t d e l'erreu r d e localisatio n de s marqueur s 
anatomiques su r l a cinématique d u genou d'un suje t e n faisant varie r leu r positio n d e ±  5mm. 
L'impact es t évalu é e n calculan t l e maximu m de s écart s type s obtenu s pou r le s 20 0 courbe s 
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(chaque courb e correspon d à  un e perturbation ) à  chaqu e instan t d u cycl e d e marche . Ce t 
impact attein t 1.7 ° en varus/valgus , 1.4 ° en rotat i on , e t rest e inférieu r à  0.2 ° en flexion . Le s 
écarts e n varus , e n rotatio n e t flexio n atteignen t respectivemen t 2.5 ° 2 ° et 0.9 ° lorsque l'o n 
cumule le s erreur s de s système s d e mesur e e t le s erreur s d e placemen t de s point s 
anatomiques. 
Les erreur s d e localisatio n de s centre s articulaire s on t surtou t ét é évaluée s a u nivea u d e l a 
hanche, le centre de la tête fémorale (CTF) étant délicat à définir. 
Leardini (Leardin i e t coll . 1999 ) identifi e l e CTF de référenc e su r 2  radiographies face/profi l d e 
11 sujet s e t e n dédui t se s coordonnée s dan s l e repèr e bassi n défin i à  parti r de s marqueur s 
placés sur les épines iliaques. Le CTF fonctionnel (CTFf) est déterminé dans le repère bassin en 
effectuant de s mouvements d e flexion/extension, abduction/adduction e t de circumduction ave c 
des ancillaires. Les CTF par régression (CTFr ) son t déterminés pa r les équations de régressio n 
à parti r de la position des marqueurs des épines. L'écart moyen entre l e CTF de référence et le 
CTFf est de 11.8mm contre 23.3 et 29mm pour les CTFr. L'erreur RM S du CTFf attein t 12.5mm . 
Kirkwood (Kirkwoo d e t coll . 1999 ) compar e l e CT F obten u pa r 4  équation s d e régressio n ( à 
partir de marqueurs placés sur les épines iliaques, la symphyse pubienne et le grand trochanter) 
à celu i identifi é su r 2  radiographies su r 1 0 sujets. I l obtient de s écart s moyen s médio-latéra l et 
proximo-distal d e 2.6c m e t 2c m pou r 2  de s équations , e t inférieur s a u c m pou r deu x autre s 
équations. 
Begon (Begon e t coll. 2007) étudie l'impac t d u mouvement, de la vitesse et de l'amplitude su r la 
précision d e l a détermination fonctionnell e d u CTF. I l bruite l e CTF obtenu sur u n sujet à  parti r 
de la cinématique enregistrée sur 7 sujets au cours de différents mouvements (flexion/extension , 
abduction/adduction, circumduction) d e différentes amplitude s (58 ° 86 ° et 101°e n abduction et 
74°, 99 ° 117 ° en flexion. ) L'erreu r moyenn e vari e d e 4  à  8mm , l a meilleur e précisio n étan t 
obtenue pour les trois mouvements effectués successivement à  faible amplitude. 
L'impact d u type e t d e l'amplitud e d u mouvemen t réalis é pou r défini r l e CT F a  égalemen t ét é 
évalué par Piazza et coll. (Piazza et coll. 2001). I l semble que l'amplitude joue un rôle important , 
la précisio n étan t d e 5m m ave c un e circumductio n d e 30 ° d'amplitude e t d e 10m m pou r un e 
circumduction d e 15° . Cette étud e a  toutefoi s ét é mené e su r un e rotul e mécaniqu e e t no n i n 
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vivo. Mêm e pou r de s individu s à  amplitud e articulair e limitée , l a méthod e fonctionnell e rest e 
utilisable (erreu r maximal e d e 26mm ) (Piazz a e t coll . 2004) . E n revanche , d'aprè s le s même s 
auteurs, l'évaluatio n d u CT F ave c différent s mouvement s d e l a vi e quotidienn e (marche , 
montée/descente d'escalier , assis/debout ) n e sembl e pa s concluant , le s erreur s atteignan t 7 0 
mm. 
Stagni (Stagn i e t coll . 2000 ) simul e l'impac t d e l a localisation d u CT F su r l a cinématique d e 5 
sujets. Pour un déplacement d e 30mm du CTF selon chaque direction, il obtient un faible impac t 
au genou et à la hanche, avec une erreur moyenne (moyenne des différences de moyennes des 
courbes d e chaqu e sujet ) inférieur e à  1.5 ° au genou , T e n flexio n e t 0.5 ° en rotatio n à  l a 
hanche. 
D'après Déli a Croce (Déli a Croce e t coll . 2005) , l a minimisation de s erreurs d e localisatio n des 
points anatomique s e t d e leu r impac t su r l a cinématiqu e nécessit e l a mis e e n plac e d e 
protocoles d e palpatio n trè s précis , l'utilisatio n d'u n plu s gran d nombr e d e marqueurs , l a 
définition d e repère s moin s sensible s à  ce s erreur s d e localisatio n e t enfi n l'utilisatio n d'outil s 
mathématiques. L'imageri e peu t égalemen t êtr e utilisé e pou r limite r le s erreur s d e localisatio n 
des centre s articulaire s (§11.1.5) . Stagni (Stagn i e t coll . 2006 ) propose , quan t à  lui , d'effectue r 
une double calibration pour limiter l'impact des erreurs de localisation. 
IL 1.4.3. Artefact  des  tissus mous 
Le mouvemen t de s marqueur s pa r rappor t au x o s sous-jacent s a  ét é évalu é pa r plusieur s 
études. Cappozzo e t coll. (Cappozzo et coll. 1996) notent que ce mouvement peu t atteindre 4cm 
au niveau de la cuisse pou r des activités volontaires (cyclism e e t marche) , tandis que Sangeu x 
et coll . (Sangeu x e t coll . 2006) obtiennen t u n déplacement maxima l d e 22mm e n translation e t 
15° en rotation pou r différent s angle s au cours d'u ne extension active d u genou. Benoît e t coll . 
(Benoit e t coll . 2006 ) obtiennen t un e erreu r moyenn e atteignan t 4.4 ° en rotatio n e t 13m m e n 
rotation entr e l a cinématique d u genou de 8 sujets calculée à  partir de marqueurs fixés soi t sur 
la peau soit sur des broches intracorticales . 
De nombreuse s étude s on t ét é menée s pou r minimise r l e mouvemen t de s ancillaire s pa r u n 
système de fixation approprié (Sat i et coll . 1996 ; Reinschmidt e t coll . 1997 ; Manal et coll . 2000; 
Marin 2000 ; Goujo n e t coll . 2003 ; Houc k e t coll . 2003) . L e mouvemen t d e troi s système s 
d'attache développé s a u LI O e t a u LB M a  ét é quantifi é pou r différent s angle s d e flexio n d u 
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genou (Sudhof f e t coll . 2007). H e n est ressort i que les systèmes sont relativemen t stable s dans 
le plan sagittal et frontal (déplacement e n rotation inférieur à 1.5°par rappor t à  l'os sous-jacent ) 
mais instable s dan s l e pla n axia l (rotatio n supérieur e à  6 ° en moyenne) . L a translatio n rest e 
inférieure à 3mm au tibia et 5mm au fémur. 
Les deux principale s source s d'erreurs , que sont le s artefacts de tissus mou s e t les erreurs de 
localisation de s marqueurs , son t inhérente s à  l'analys e d u mouvemen t de s o s i n vivo utilisan t 
des marqueur s externes . L'accessibilit é e t l a performanc e croissant e de s outil s d e l'imageri e 
médicale on t condui t plusieur s équipe s d e recherch e à  couple r le s information s 
complémentaires issue s des différentes modalités . La mise en correspondance d e la géométrie 
osseuse et de l'analyse d u mouvement suscite un intérêt croissant, cette association permettan t 
d'améliorer l a compréhension de s mouvement s e t constituan t égalemen t u n outi l pédagogiqu e 
médical importan t (Sholukh a e t coll . 2006). L a section suivant e présent e le s principaux travau x 
menés dans ce domaine, en se concentrant su r la manière dont les os sont intégrés à l'analys e 
du mouvement . 
II. 1.5. Apport s d e l'imageri e médical e :  intégratio n d e 
géométrie osseuse à  l'analyse du mouvement 
la 
Depuis quelque s années , l'imageri e pa r résonanc e magnétiqu e (IRM ) offr e u n moye n no n 
invasif pou r étudie r l e mouvemen t de s o s i n vivo . L a natur e de s mouvement s étudié s es t 
cependant fortemen t limité e pa r l e dispositi f expérimenta l :  l e suje t es t couché , l'espac e es t 
réduit ( à l'exceptio n d e l'IR M ouverte) , e t l a fréquenc e d'acquisitio n es t réduit e (Yo u e t coll . 
2001 ; Freeman et coll. 2005)). 
La fluoroscopie , l a stéréophotogrammétri e e t l'électrogoniométri e nou s fournissen t de s 
informations su r l e mouvemen t de s structures , tandis qu e l e CT-sca n e t l a stéréoradiographi e 
nous fournissen t l a géométri e osseuse . Dan s l a littérature , o n retrouv e différente s méthode s 
pour coupler ces informations complémentaires . 
ILl.5.1. Couplage  CT/stéréoradiographie 
Asano (Asano et coll. 2001) utilise le CT-scan pour obtenir la géométrie osseuse de ses patients 
puis enregistr e l a positio n d u geno u pou r différent s angle s d e flexio n à  l'aid e d e l a 
stéréoradiographie. L e modèle 3D est recalé de manière à obtenir la meilleure projection sur les 
deux radiographies . M e Pherson (McPherson et coll. 2005) recal e également u n modèle issu du 
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CT su r des radiographie s biplane s ;  en revanch e l e recalag e es t effectu é ave c de s marqueur s 
radio-opaques implanté s su r l'os . Ave c ce t outil , seul e un e étud e quasi-statiqu e peu t êtr e 
menée. 
n.1.5.2. Couplage fluoroscopie/CT ou stéréoradioaravhie 
La méthode l a plus utilisée pou r visualiser le s os en mouvement es t la fluoroscopie, successio n 
d'images radiographiques . 
Figure 15: Examen de fluoroscopie en flexion (issu de Dennis, 2005) 
Le modèle 3 D de l'o s es t obtenu par tomodensitométrie (CT-scan ) (Bank s e t coll . 1996 ; You et 
coll. 2001 ; Dennis e t coll . 2003 ; Denni s e t coll . 2005 ; Komistek e t coll . 2005) o u à parti r d'un e 
stéréoradiographie (Kanisaw a et coll . 2003). Le modèle 3D de l'os d u sujet peu t être recal é sur 
les images par différentes techniques : 
•<>• mesur e de similarité de l'intensité (You et coll. 2001 ; Dennis et coll. 2005), 
•<^ mise en correspondance des contours (Kanisawa et coll. 2003), 
-Y- repérag e d e marqueur s radio-opaque s implanté s su r le s o s (Anders t e t coll . 2003 ; 
Tashman et coll. 2003). 
Figure 16 : Recalage par mise en correspondance des contours (a), issu de (Kanisawa et coll. 
2003)) et par identification de marqueurs (b), issu de (Tashman et coll. 2003)). 
La précisio n d u recalag e es t excellent e e n utilisan t de s marqueur s (suiv i de s bille s à  0.1m m 
près). L e couplag e CT-fluoroscopi e latéral e fourni t un e bonn e précisio n dan s l e pla n sagitta l 
(erreurs inférieures au mm et au degré (Banks et coll. 1996)) mais reste limitée dans la direction 
orthogonale à  l'image . Ainsi , Kanisaw a e t coll . reporten t un e erreu r d e 4m m e n translatio n 
médio-latérale sur u n genou in vitro. Fregly et coll . (Fregly et coll . 2005) évaluen t le s erreurs de 
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recalage d u fému r e t d u tibi a pa r mis e e n correspondanc e d e contour s à  2m m pou r le s 
translations dan s l e pla n sagittal , 7m m e n directio n médio-latéral e e t 1.5 ° pou r toute s le s 
rotations. 
ILl.5.3. Couplage  CT/stéréophotogrammétrie 
De récente s étude s couplen t l'analys e d u mouvement , enregistré e pa r de s système s 
stéréophotogrammétriques tel s qu e VICON , à  un e reconstructio n 3 D de s o s obtenu e pa r CT . 
Des marqueur s externe s son t utilisé s pou r effectue r l e recalage . Ainsi , Otak e (Otak e e t coll . 
2005) plac e 1 5 marqueurs su r l e membr e inférieu r d e se s sujets . L e recalag e es t validé su r 5 
sujets e n couplan t l'IR M e t l'analys e VICO N pou r 9  positions d u sujet . L'angl e formé entr e l e 
bassin e t l e fému r es t évalu é e n utilisan t le s marqueur s VICO N pui s e n utilisan t le s o s 
reconstruits sous IRM. L'écart entre les deux techniques reste inférieur à 5°. 
Kawakami (Kawakam i e t coll . 2005 ) propos e d'utilise r 6  marqueur s ( 3 su r l e tibi a e t 3  su r l e 
fémur) pou r recaler le s acquisitions VICON et CT pour un genou. La validation es t menée sur 6 
genoux e n utilisan t l'IR M : pour différents angle s de flexion, la position de l'axe de chargemen t 
du genou es t obtenue pa r recalage puis en utilisant directement le s os reconstruit s pa r IRM. La 
différence d e l a localisatio n d e l'ax e de chargemen t pa r ces deu x méthode s rest e inférieur e à 
6% de la largeur articulaire. 
Figure 17: Validation du recalage: mesure de la flexion du genou en charge avec l'IRM ouverte. 
Issu de (Kawakami et coll. 2005) 
La précisio n d u couplag e CT-VICO N es t évalué e uniquemen t e n mesuran t l'impac t d e cett e 
imprécision sur l e paramètre étudié pa r les auteurs. Ainsi, aucune de ces études n e fournit un e 
erreur en translation et rotation sur la position des os recalés. 
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IL 1.5.4. Couplage 
électrogoniométhe/CT/stéréophotogrammétrie 
L' équipe de Van Sint Jan (Van Sint Jan et coll. 2002; Sholukha et coll. 2006) a  mis au point une 
technique d e recalag e entr e l'acquisitio n stéréophotogrammétriqu e d e l a cinématiqu e i n vivo , 
des donnée s cinématique s i n vitro (collectée s pa r électrogoniométne) , e t de s donnée s CT . La 
géométne osseus e d'u n membr e inférieu r cadavériqu e es t obtenu e pa r CT-scan . L a 
cinématique de ce membre inférieur est enregistrée avec un électrogoniomètre. Le recalage des 
os et des données cinématiques se fait grâce à 4 marqueurs solidaires de chaque os (Van Sint 
Jan et coll. 2002) . La cinématique i n vivo est collectée su r un sujet pour différentes activité s par 
stéréophotogrammétrie. Différents points anatomiques sont palpés sur le sujet et sur l'os in vitro. 
Ces point s permetten t d e défini r de s repère s anatomiques , dan s lesquel s l a cinématiqu e es t 
exprimée. Le s os e t le s données cinématique s i n vitro son t mi s à  l'échelle pa r identificatio n d u 
centre de la tête fémorale e t le bord postérieur du calcanéum. Grâce aux données cinématique s 
in vitro, tous les mouvements sont paramétrés en fonction de l'angle d e flexion du genou. Ainsi , 
à partir de l'enregistrement i n vivo de l'angle d e flexion, les autres degrés de liberté peuvent être 
déduits. L'ajou t de contrainte s supplémentaires , telles qu e l a position de s pied s pa r rappor t au 
sol ou le mouvement relati f des pieds et du bassin, permet d'optimiser l e recalage et d'obtenir un 
mouvement réalist e des os. 
Figure 18: Acquisition de la cinématique in vitro et in vivo (extraits de (Van Sint Jan et coll. 2002; 
Sholukha et coll. 2006)) 
La précision du recalage cinématique i n vitro - C T est excellente (erreu r RM S de 1°e n rotatio n 
et 1. 2 m m en translation su r l'axe hélicoïdal du mouvement de prono-supination d e l'articulatio n 
radio-ulnaire). Le s technique s d e recalag e i n vitro-i n viv o (ave c e t san s optimisation ) son t 
validées e n comparan t l a cinématique i n vitro recalé e ave c l a cinématique i n vivo enregistré e 
(calcul de la RMS entre les courbes). Le recalage optimisé fournit les meilleurs résultats , la RMS 
entre les deux techniques de recalage atteint 50.7mm en translation et 5°en rotation. 
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Cependant, l'étud e d e Va n Sin t Ja n repose su r plusieur s hypothèse s :  l e recalag e entr e l a 
cinématique i n vitr o e t i n vivo s e fai t simplemen t e n utilisan t l a distanc e séparan t l e CT F d u 
calcanéum, e t tou s le s déplacement s d u geno u son t fonctio n d e l'angl e d e flexio n d u genou. 
L'erreur RM S obtenue entr e l a cinématique recalé e e t la cinématique enregistré e peu t à  la fois 
être du e a u recalage , au x artefact s de s tissu s mou s o u encor e à  l a différenc e entr e l a 
cinématique i n vitro et in vivo. 
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Les différente s méthode s d e recalag e présentée s présenten t diver s inconvénient s :  l a 
fluoroscopie fournit  un e informatio n e n 2D , l e C T fourni t un e informatio n 3 D mai s es t 
fortement irradiant , i'IRIV l n e perme t qu e de s étude s quasi-statiques,  e t l'utilisatio n d e 
marqueurs implanté s dan s le s o s es t fortemen t invasive . Pou r l e couplag e 
CT/stéréophotogrammétrie, un e seul e configuratio n d e 3- 4 marqueur s externe s pa r 
segment es t choisi e arbitrairement , san s qu e l'impac t d e cett e configuratio n n e soi t 
évalué. De plus, la précision du recalage est évaluée en utilisant l'IRM et le non CTscan. 
Enfin, l'impac t d e l a qualit é d u recalag e su r le s paramètre s étudié s n e nou s fourni t 
qu'une informatio n partiell e su r l a qualit é d u recalag e e t n e nou s perme t pa s d e 
connaître son impact sur d'autres paramètres d'intérêt . 
Il en ressor t qu'aucun e étud e n e propos e u n recalage utilisabl e e n routin e clinique , qu i 
soit rapide , simple , e t de précisio n connue . L e système basse-dos e EO S nou s perme t 
d'obtenir l a géométrie 3 D avec un e bonn e précision . Nous proposon s don c d e couple r 
cette modalit é ave c l'analys e d u mouvemen t e n utilisan t de s marqueur s externes , dont 
la configuration sera optimisée. 
Avant d e conclure cett e section , le paragraphe suivan t perme t d'illustre r brièvemen t le s 
résultats que fournissent les études cinématiques, que nous avons analysées. 
IL 1.6. Résultats : corridors de cinématique 
L'ensemble de s erreur s d e mesur e ains i qu e l a variabilité naturell e d e l a march e d'u n 
individu conduisent à  une variabilité de la cinématique d'u n même individu au cours des 
différents essais . Winter (Winte r 1990 ) obtient une faible variabilité intra-suje t (coefficien t 
de variation inférieur à 2°) d e la cinématique mesu rée à des jours différents sur 9 sujets. 
Pour caractérise r l a march e d'u n individu , i l es t importan t d e dispose r d e courbe s d e 
références, auxquelle s o n pourr a compare r celle s d e notr e sujet . L a variabilit é d e l a 
marche inter-individuell e es t l e plu s souven t représenté e pa r u n corrido r autou r d e l a 
valeur moyenn e de s courbe s de s différent s sujets , l a taille d e c e corrido r étan t d e u n 
écart typ e d e par t e t d'autr e d e l a courb e moyenne . Dan s l e ca s d'un e distributio n 
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normale de s valeurs , 66 % de s individu s s e trouven t à  l'intérieu r d e c e corridor . U n 
exemple de corridor (obtenu sur 19 sujets) est fourni Figure 19 . 
A l a cheville , o n observ e un e flexio n plantair e d e 5 ° (l e pie d «  tombe ») suivi e d'un e 
dorsiflexion d e 10 ° lié e au fait que l e tibia avance. Après l e leve r d u talon, on observe 
une flexio n plantair e rapide . L e décollemen t de s orteil s intervien t à  enviro n 60 % d u 
cycle, lorsqu e l a flexion plantair e attein t so n maximum . L a dorsiflexion perme t à  la fois 
d'éviter d'accroche r l e sol et de préparer l'attaque pa r le talon. 
Au genou , l e premie r pi c de flexion marqu e l a mise e n charg e :  le genou absorb e un e 
partie du choc résultan t du transfert du poids sur un seul membre. L'extension d u genou 
élève le centre de gravité et permet le passage de la jambe opposée. A partir de 40% du 
cycle, l e geno u fléchit . Cett e flexio n début e a u cour s d e l a phas e d e doubl e appu i e t 
continue e n phas e oscillante , permettan t d e diminue r l e rayo n d e giratio n e t ains i 
d'accélérer l a rotation. Cette flexion atteint un maximum de 70°. 
A l a hanche , l'angl e form é pa r l a cuisse ave c l e tronc es t d e 20° au débu t d u cycle de 
marche. A partir du contact au sol et pendant toute l a phase de double appui , la hanche 
s'étend, puis fléchit en phase oscillante. 
Winter (Winte r 1990 ) obtient de s coefficients d e variation d e 72% à la cheville, 23% au 
genou et 52% à la hanche :  la cinématique à la cheville est la plus variable. 
Pour un e descriptio n complèt e d e l a cinématique a u cour s d u cycl e d e marche , o n se 
référera à  Perr y (Perr y 1992) . Pou r plu s d e détail s concernan t l a variabilit é d e l a 
cinématique, on se référera à (Goujon 2006) et à (Kadaba et coll. 1990). 
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Figui-e 3.3:(b) x  or STRIDE: 
Figure 19 : Cinématique à la hanche, au genou et à la cheville, obtenue sur 19 sujets à 
vitesse confortable. Issu de (Winter 1990) 
Connaissant l e mouvemen t au x différente s articulations , l e princip e fondamenta l d e l a 
dynamique nou s perme t d e calcule r le s effort s qu i s' y exercent . Connaîtr e le s 
contraintes articulaires es t essentiel pour l'évaluation de pathologies et de traitements du 
système ostéo-articulaire . L a sectio n suivant e présent e le s méthode s proposée s pou r 
obtenir ces efforts. 
11.2 Quantification de s effort s :  cinétique 
Les efforts articulaires n e sont pas accessibles à  la mesure et doivent donc être estimés 
par calcul . D'aprè s l e princip e fondamenta l d e l a dynamiqu e «  le changemen t d e 
mouvement es t proportionne l à  la force motric e imprimée , e t s'effectue suivan t l a droite 
par laquelle cette force est imprimée. ». Ainsi, en appliquant «  l'inverse »  de ce principe, 
la dynamique invers e nous permet de connaître les efforts à  partir des mouvements des 
segments et des efforts externes. 
Dans cette section, nous présentons l e principe des calculs, avant de décrire la manière 
dont le s données d'entré e son t obtenues. Le s limite s e t sources d'erreu r e n dynamique 
inverse font l'objet du dernier paragraphe. 
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II. 2.1. Princip e 
Le système étudié est un segment i . On définit l e repère segmentaire R s lié au segment 
et le référentiel de laboratoire Rg , supposé galiléen. 
Le calcul des forces et moments articulaires se fait en deux étapes : 
<- Déterminatio n de la force et du moment en un point d'un segment 
-=> Passag e du segment distal au segment proxima l 
11.2.1.1. Déterminqtion  des  efforts  en  un  point 
proximgl d'un segment 
La première étape consiste à effectuer l e bilan des forces et moments qui s'exercent su r 
le système étudié. Le segment i  est soumis aux efforts suivants : 
-Y» Segment s adjacent s (F.p , Fid , Mip , Mjd) , le s effort s son t appliqué s au x point s d e 
contact des segments, et leur résultante peut être exprimée en un point donné. 
-0- Pesanteu r (mig) , appliquée au centre de masse du segment i 
-> Contac t au sol (pour le segment pied) , appliqué au point de contact du pied avec 
le sol. Ces efforts sont enregistrés par les plateformes de force (cf. 11.2.3). 
En appliquan t l a lo i de s résultante s /  ,^ext  —  TTiCl gj segmen t i , Fex t étan t le s 
forces extérieures , m j l a mass e e t a i l'accélératio n d u segmen t étudié , o n a  : 
Fjp =  m.2i.^ ~ ' " ig~Fi d •  Comme le poids intervient , cette équation es t appliquée dans le 
référentiel galilée n Rg . L'accélératio n d u centr e d e mass e es t obtenu e pa r doubl e 
dérivation de sa position, exprimée en pourcentage de la longueur du segment. 
En appliquan t l a lo i de s moment s ^ M ^ „ = / / a u poin t P  d u segmen t i , où / / 
représente l a variatio n d u momen t angulaire^ , o n a  : 
M^p =  H j -  M ij -  (k^ XFjp ) - (^i X Fjj ), o ù K  et l i sont le s bra s d e levie r de s force s 
Fip e t Fjd . Cett e équatio n s'exprim e dan s l e repèr e li é a u segmen t (exposan t s ) d e 
manière à  pouvoi r facilemen t expnme r l a variation temporell e d u momen t angulair e e n 
fonction du tenseur d'inertie (1 ) et des vitesses (w) et accélérations (a) angulaires. 
^ Le moment angulaire d'une masse m tournant autour d'un point correspond à l'aire balayée par 
cette masse. 
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On a  alor s : H! = ^.Xy-K-^xxh>i 
.i:.«::-(i:..-i:.v)«>>:, 
tenseur d'inertie es t principal. 
, qu i n'est valabl e qu e si le 
Afin d'utilise r le s force s déterminée s pa r l'application d e la loi des résultantes,  i l es t 
nécessaire d e les exprime r dan s le repère lié au segment . Pou r c e faire , on utilise la 
matrice de passage (Ri ) de Rs par rapport à Rg (F.'^ = Rj'Fjj ). 
n.2.1.2. Pqssqge qu segment proximal 
Le princip e d'actio n e t de réaction es t appliqu é au x segment s i  et i+1, d e manière à 
déterminer le s forces e t moments exercé s à  l'extrémité distal e d u segment i+1 . Le s 
forces son t exprimée s dan s Rg . E n revanche, le s moments étan t calculé s dan s les 
repères lié s aux segments , il est nécessair e d'effectue r u n changement d e repèr e pour 
exprimer le moment proxima l du segment i  dans le repère du segment i+1 . Le princip e 
d'action e t de réaction s'écrit alors : Fj^, j= -F jp e t Mi^,^  =-(R:^,Ri)Mip . 
En résumant , l a loi des résultantes es t appliquée a u segment i  dan s l e référentiel 
galiléen Rg . Ceci permet d'en déduire la force proximale . La loi des moments, appliquée 
dans R s à ce même segment , perme t ensuit e d'e n déduire le moment proxima l dans le 
référentiel li é au segment. Le princip e d e l'actio n e t de la réaction appliqu é au x deu x 
segments adjacent s perme t d e déduire le s forces e t moments distau x d u segment 
proximal à  partir de s force s e t moments proximau x d u segment distal . La figure ci -
dessous présente les différentes équations ainsi que les repères utilisés. 
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Segment i 
f^dist' ^ C M " 
2"<^ s loi de Newto n 





éférentiei galiléen Segmen t j  |  Action/réactionJ>Segment i+ 1 
Figure 20 : Détermination des forces et moments proximaux 
IL2.1.3. Limites  de la méthode conventionnelle 
La méthod e présenté e ci-dessu s nécessit e d e nombreu x changement s d e repère s 
(entre repère s segmentaire s e t l e repèr e galiléen) . D e plus , l'accélération d u centre d e 
masse es t calculé e à  parti r d e l a dérivé e second e d e s a position , exprimé e e n 
pourcentage d e l a longueu r d u segment . Pa r ailleurs , l'expressio n d e l a variatio n d u 
moment angulaire (H) suppose que le tenseur d'inertie est principal. Comme pour le pied 
(segment 0 ) le s force s e t moment s n e son t pa s appliqué s a u poin t proxima l mai s a u 
point d e contac t ave c l a plateforme d e forces, ce segment doi t êtr e traité à  part. Enfin, 
les angle s d'Eule r son t utilisé s pou r décompose r l e mouvement . L a figure ci-dessou s 
résume les limites de la méthode conventionnelle. 
ZF =  macM 
tr ^ 
'•• A n g l e s 
tr J T d'Eule r 
[1] diagonal e 
Figure 21 : Inconvénients de la méthode conventionnelle 
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II.2.2. Méthode proposée 
Différents outil s peuven t êtr e utilisé s pou r allége r le s calculs , tel s qu e l a notatio n 
torsorielle, l a notatio n génériqu e de s segment s e t l e formalism e de s quaternions , 
présentés brièvement ci-dessous. 
IL 2.2.1. Notation torsorielle 
Un torseur regroup e l'informatio n relativ e aux forces e t aux moments . Tous le s torseurs 
appliqués au segment i  sont exprimés dans le repère Rs mais à des points différents. On 
fFi note W-'^'^iPi)  = < l e torseur du segment proximal , exprimé en Pi. Le tableau suivant 
présente les différents torseurs à considérer. 
Tableau 4 : Bilan des torseurs externes appliqués au segment i 
Origine physique 
Gravité 
Segment proxima l 
Segment dista l 
Torseur associé 
W,'""'''(CMO = { ' " ' ^ 
W."'"'(Pi) =  \ 
[M, 
(application de la loi de l'action e t 
de la réaction) 
-v^  Théorèm e du moment dynamique 
Pour tou t ensembl e matérie l e n mouvemen t pa r rappor t a u repèr e galilée n Rg , l e 
moment dynamiqu e Wj,„es t éga l a u momen t résultan t d u torseur associ é au x action s 
extérieures à  ce système. (Le principe fondamenta l d e l a dynamique s e traduit pa r une 
égalité d e torseur , c'es t à  dire pa r deu x égalité s vectorielle s entr e le s effort s appliqué s 
au système étudié et les quantités d'accélération de ce système par rapport à  un repère 
galiléen). 
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En exprimant les torseurs au point Pi, on obtient :  ^W^^,{P.) =  VKj^ ,„(/^). 
Le torseur dynamiqu e a  les composantes suivante s : W/'-"(CM,) = 
du moment angulaire s'écri t :  Hj =  I^a. + co, x IjtOj. 
m,a. 
. La dérivée 
H, 
<' Expressio n des torseurs en P i 
Si on change l e point d'expressio n d'u n torseur, l a force ser a conservé e tandi s qu e le 
moment devra être modifié selon l'équation :  M p = M o + P O x F 
On obtient ainsi les torseurs suivants : 
r poid: 
Wf"'"'{Pi) = lPiCMiXm,g 
' ' [liai+cOiXli©,+P.CMiX7n,ai ' 
- F i-i 
Mi_,-PjD, xFi_, 
-^ Application  du théorème du moment dynamique en Pi 
Z M / „ , ( 7 ^ ) =  W,,.„(/^ ) s'écrit : 
r dist T d\n , 
W,"""" (Pi) + Wr (Pi)  + Wf^^iPi) = W;'" (Pi) soit : 
IFi h.^; 
[P,CM,xm,g [-M;.,-PiDjXFi.i [M, [1,0;+0)^ xIjCO,+PiCMi xm.a. 
En isolan t l e torseur proxima l e t en regroupant le s autres torseur s d e façon adéquate , 
cette expression peut s'écrire : 
F. 
M, 
/n,Id3^3 03^ 3 
m RCM ' I I / 
a i - g 
+ 
C O i X l . C O ; 
+ 
1^3x3 ^ 3 ^ 3 
m,P.,D,' I, M, 
Cette équation regroupe les deux lois de Newton et le principe d'action et de réaction. 
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77.2.2.2. Notation générique 
Dumas (Dumas et coll. 2004) propose d'exprimer tous les torseurs au point proximal des 
segments. En effet, le principe de l'action e t de la réaction rend superflu de les exprimer 
en leur point distal . Ainsi, on obtient une seule équation, valable pour tous les segments, 
pour tou s le s tenseur s d'inerti e (principau x o u non) , e t pou r toute s le s position s d u 





Figure 22 : Notation générique des segments. Issu de (Dumas et coll. 2004) 
77.2.2.3. Utilisation  des  quaternions 
Dumas utilis e l'algèbr e de s quaternions pou r le s calculs cinématiques . L a position d'u n 
segment es t donnée pa r ses coordonnées généralisée s Pi , où le vecteur p i exprime la 
position d u poin t proxima l d u segmen t dan s l e repèr e galilée n e t l e quaternio n (4x1 ) 
décrit l a position relativ e d u repère segmentaire pa r rappor t a u référentie l galiléen . Les 
quaternions son t un e extensio n de s nombre s complexes . Dan s u n espac e à  4 
dimensions, u n quaternio n q  s'écri t comm e un e combinaiso n d'u n scalair e q s et d'u n 
vecteur qv : g = 
_ T V _ 
. Ainsi , un quaternion représent e à  l a fois l a position d'u n vecteu r 
(avec q s =0) e t un e rotatio n autou r d'u n vecteu r unitair e u  d'u n angl e ( 3 défini pa r 




quaternions. Pou r plu s d e détails , o n s e référer a à  (Duma s e t coll . 2004) . L'utilisatio n 
des quaternion s perme t d e s'affranchi r de s limite s liée s au x angles d'Euler , d e facilite r 
les changements de repères et les dérivations. 
Méthode conventionnelle (Dumas et coll., 2004) 
C^pgiss d'Eule£ 
Figure 23 : Améliorations proposées par Dumas et coll. 
Le princip e d u calcu l ayan t ét é présenté , le s section s suivante s présenten t l a manièr e 
dont les données d'entrée sont obtenues. 
n.2.3. Mesure des forces au sol 
Les forces au sol sont enregistrées au cours du cycle de marche par des plateformes de 
force. I l exist e plusieur s type s d e transducteur s (Winte r 2005 ) :  piézo-électrique s 
(Kistlei^), jauges de déformation (AMTI®) , capacitifs etc . La force appliquée provoqu e la 
déformation d u transducteur, qu i délivre alor s u n signal électrique proportionne l à  cette 
force. Ces plateformes son t soit installées au centre du corridor de marche (plateforme s 
AMTI utilisée s a u LBM) , soi t intégrée s directemen t dan s l e tapi s roulan t utilis é pou r 
l'analyse de la marche (tapis ADAL utilisé au LIO). 
Figure 24 : Plateforme AMTI intégrée au corridor de marche (a) et plateforme Kistler (b). 
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Le tapis ADAL, est muni de 4 capteurs Kistler ® aux coins de chacune des 2 plateformes 
de forc e (gauch e e t droite) . L e momen t a u centr e d e l a plateform e e t l a positio n d u 
centre d e pressio n son t estimé s à  parti r de s force s mesurée s pa r ce s capteur s 
(contrairement au système AMTI®, muni d'un capteur de forces et de moments au centre 
de l a plateforme) . Plusieur s étude s on t ét é menée s pou r quantifie r l a précision d e ce s 
systèmes d e mesur e e t son t présentée s pa r Goujo n (Goujo n 2006) . I l e n ressor t qu e 
l'incertitude d e mesure de la position du centre de pression est de 10-20mm, la précision 
étant meilleure au centre des plateaux. 
II.2.4. Calcul des paramètres inertiels 
Les différente s technique s mise s a u poin t a u cour s de s deu x dernier s siècle s pou r 
déterminer le s paramètre s inertiel s (masse , centr e d e masse , tenseu r d'inertie ) s e 
distinguent pa r la théorie sous-jacente (mécaniqu e vibratoire, imagerie , modélisation...) , 
les sujet s d'étude s (corp s e n so n ensemble , segment s corporels , vivant s o u 
cadavériques) e t pa r les variables qu'elle s permetten t d e mesurer . Cett e section vise à 
faire ressorti r l'intérê t e t le s limite s de s méthode s disponible s pou r mesure r le s 
paramètres inertiel s o u le s estime r à  parti r d e mesure s anthropométriques . Ce s limite s 
permettront d'identifie r l'intérê t potentie l d'utilise r l e systèm e d e stéréoradiographi e 
basse-dose EO S pour obtenir les paramètres inertiels en routine clinique. Cette méthode 
sera présenté e a u chapitr e 5 . D e plu s ample s détail s su r le s différente s étude s son t 
disponibles dans le document interne (Sudhoff e t coll. 2007). 
U.2.4.1. Mesure  directe et calcul 
Les mesure s directe s de s paramètre s inertiel s s e basen t soi t su r de s principe s 
mécaniques soi t sur l'imagerie médicale . Bien qu'il s'agisse de méthodes anciennes, les 
mesures basée s su r de s principe s mécanique s (balances , planch e d e réaction , 
déplacement d'ea u pesée hydrostatique , pendule, quick release ) sont parfois utilisées et 
toujours mentionnée s dan s le s étude s contemporaines . L'un e de s table s le s plu s 
utilisées es t issu e de s mesure s mécanique s de s paramètre s inertiel s d e segment s 
cadavériques effectuée s pa r Dempste r (Dempste r 1955) . Ce s méthode s son t 
présentées dan s l e documen t (Sudhof f e t coll . 2007) . Nou s nou s limiton s ic i à  l a 
description de s méthode s utilisan t l'imageri e médicale , mises e n plac e dè s l a premièr e 
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moitié d u XX^ ™ siècle . Si , à  se s débuts , cett e modalit é permettai t d e détermine r 
l'enveloppe extern e des sujets , son développement fulguran t a u cours du dernier siècl e 
a ouvert la voie vers des études sur la composition interne du corps. 
<- Envelopp e extern e 
Les technique s d'imageri e présentée s dan s cett e sectio n permetten t d e détermine r l e 
volume de l'enveloppe extern e du sujet. 
La photogrammétri e consist e à  détermine r l a form e e t l e volum e d e segment s 
corporels à  parti r de 2 images d'un sujet , acquises simultanémen t sou s deux angles de 
vues différents. 
En 1938 , Weinbac h (Weinbac h 1938 ) es t l e premie r à  calcule r le s moment s d'inerti e 
des différent s segment s corporel s e n construisan t de s courbe s décrivan t l'envelopp e 
externe de s sujets . Cette technique perme t d'améliore r l a mesure d u volume, jusque-là 
basée su r de s approche s d e déplacemen t d'eau . D e nombreu x chercheur s on t utilis é 
cette méthod e pou r recueilli r u n gran d nombr e d e mesure s su r sujet s vivant s d e 
différentes population s (jeune s homme s e t femmes , adolescents , enfant s chinois , 
femmes enceinte s etc . (Pearsal l e t coll . 1994)) . Plusieur s technique s on t ét é 
développées pou r améliore r l e traitemen t de s image s acquise s e t l'extractio n de s 
contours des segments (Sarfat i et coll. 1993; Baca 1996). 
Norton (Norto n e t coll . 2002 ) détermin e l e volum e d e l a jamb e à  parti r d'u n 
« bodyscan » , apparei l bas é su r un e techniqu e utilisan t u n faiscea u d e rayon s 
infrarouges. L e faiscea u s e déplac e verticalemen t e n hélic e e t perme t d'acquéri r u n 
ensemble d e points , correspondan t à  l a réflexio n d u faisceau pa r l'envelopp e externe . 
L'acquisition dur e 1 0 secondes. L a jambe es t segmentée e t son volume es t calculé pa r 
intégration numérique. Afin de tenir compte des différences de densité entre les os et les 
tissus mous , Norto n modélis e no n seulemen t l'envelopp e extern e mai s auss i le s 
structures osseuses. Pour ce faire, il utilise les os de deux cadavres {visible  human) qu'il 
met à  l'échell e d e se s sujet s grâc e à  4  point s anatomiques . Le s densité s de s tissu s 
mous e t de s o s son t issue s d e l a littératur e e t permetten t d e calcule r l a mass e e t l e 
centre de masse de la jambe. 
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Le bodysca n es t u n apparei l permettan t d e détermine r le s BS P personnalisé s pa r un e 
méthode rapide , simple e t non invasive. Cette méthode fournit une bonne estimation du 
volume (différenc e inférieur e à  1 % par rappor t à  l'immersio n d'eau) . Cependant , le s 
erreurs dues à l'approximation de s os par recalage élastique d'os de cadavres ains i que 
celles dues à  l'utilisation d e densités issues de la littérature n e sont pas quantifiées. De 
plus, pou r l'instan t l e système es t coûteux (d e l'ordr e de 50,00 0 €  en 2007) e t n e peu t 
pas êtr e utilis é pou r de s sujet s don t le s pathologie s empêchen t l e maintie n d'un e 
position pendant 1 0 secondes. 
<>• Compositio n intern e 
Les modalité s d'imageri e décrite s ci-dessou s permetten t d e détermine r l a compositio n 
interne d u corps . O n distingu e l'imageri e pa r résonanc e magnétiqu e de s autre s 
techniques irradiante s telle s qu e l e CT-scan , le s rayon s y  e t l a radiographi e à  doubl e 
énergie (DXA). 
L'imagerie pa r résonanc e magnétiqu e perme t d e détermine r l a concentratio n 
d'atomes d'hydrogèn e dan s les tissus en plaçant ces tissus dans un champ magnétiqu e 
et e n étudian t leu r retou r à  l'équilibr e suit e à  un e perturbatio n d e c e champ . Le s 
différents tissus peuven t êtr e identifiés dans les coupes selon leur niveau de gris. Ainsi, 
les coupe s peuven t êtr e segmentée s e n zone s d e tissu s homogène s (muscles , o s 
cortical, o s spongieux , tissu s adipeux) , don t l e volum e es t calculé . Le s segment s son t 
ensuite défini s e n regroupan t plusieur s coupes . Le s densité s son t obtenue s 
expérimentalement su r de s cadavre s (Clause r e t coll . 1969 ; Marti n e t coll . 1989 ; 
Erdmann e t coll . 1990) . Depuis 1989 , plusieurs études (Martin et coll . 1989 ; Mungiole et 
coll. 1990 ; Chen g e t coll . 2000 ; Pint i e t coll . 2000 ) on t détermin é le s BS P pa r cett e 
technique. 
La déterminatio n de s BS P pa r IR M a  ét é validé e e n comparan t le s valeur s à  celle s 
obtenues avec CT-scan ou avec la planche de réaction (Cheng et coll. 2000; Pinti et coll. 
2000). Cett e techniqu e présent e l'avantag e d e n e pa s irradie r l e sujet . Cependant , 
l'espacement de s coupe s limit e l a précisio n d e l a segmentation , le s volumes peuven t 
être surestimé s (pixellisation ) e t le s densité s utilisée s doiven t êtr e choisie s 
adéquatement dan s l a littérature . D e plus , Chen g (Chen g e t coll . 2000 ) not e qu'a u 
niveau d u thorax , de s artefact s d e mouvemen t entraven t l a précisio n de s résultats . 
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Enfin, l a principal e limit e d e cett e techniqu e provien t d u coû t e t d u manqu e d e 
disponibilité des appareils. 
Les techniques irradiante s se basent toutes sur l'atténuation des rayons X et des rayons 
Y à  la traversée d'u n corps . L'intensit é d u rayon avant e t après traversée d u corps sui t 
la relatio n suivant e :  Uorii e =  Untre e exp"*' ^ o ù p  es t l e coefficien t d'atténuatio n e t x 
l'épaisseur de s tissus. L'atténuation de s rayons par les tissus reflèt e leur composition, si 
bien que le niveau de gris des différents types de tissus permet de les distinguer le s uns 
des autres dans les images. 
Le CT-sca n consist e à  étudie r l'absorptio n de s rayon s X  pa r le s tissu s tranch e pa r 
tranche. Plusieurs coupes , espacées de quelques millimètres sont acquises , permettan t 
ainsi un e reconstructio n tridimensionnell e d u membre scanné . Huang e t coll . (cit é dans 
(Martin e t coll . 1989) ) utilisen t l'imageri e CT-sca n pou r déduir e l a densité pui s le s BSP 
de l a têt e e t d u tron c d e sujet s humains . E n 1990 , Zhen g (Zhen g e t coll . 1990 ) 
détermine le profil de la densité à travers un segment à partir des coupes CT-scan de 50 
jeunes chinoises . Pou r calcule r l a densité moyenn e d e chaqu e coup e CT , i l utilis e le s 
densités de différents tissus de 20 cadavres. 
L'utilisation d e rayon s y  pou r estime r le s BS P a  débuté dè s 197 1 avec le s travaux d e 
Casper e t Brook&Jacob s (cit é dans (Zatsiorsk y e t coll . 1983)) . E n 1983, Zatsiorsky e t 
Seluyanov (Zatsiorsk y e t coll . 1983 ) utilisen t le s rayon s y  pour estime r l a densité de s 
segments. L e suje t es t couch é su r l e dos, ses segments étan t délimité s pa r de s ligne s 
sur l a peau (Zatsiorsk y 2002) . Le faisceau balai e l'individu . L a mesure d e l'intensit é d u 
faisceau sortan t perme t d'e n déduir e l a masse traversée. E n considérant l e nombre d e 
sujets étudiés i n vivo, ces travaux constituen t l'une des meilleures sources d'informatio n 
pour des jeunes hommes caucasiens (Pearsal l et coll. 1994) . 
La DXA (Dual X-ray Absiorptiometry) consiste à balayer le corps du sujet allongé avec 
2 faisceaux d e rayon s X de différente énergi e (140Ke V e t 70Kev) (Durki n e t coll . 2002). 
® Le s rayon s y  sont issu s d'une transformation nucléair e alors que les rayons x  sont d'origin e 
extra-nucléaire. E n dehors de leur origine , rien n e peut différentier u n rayon x d'un rayo n y. ( 
http://www.vet-iyon.fr/ens/imagerie/D1/01 .RayonsX/X-notes.html. Retrieve d 22 mars 2005.). 
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Ganley (Ganle y e t coll . 2004 ) exploit e l e fait qu e l a différence d'atténuatio n perme t de 
différencier le s os , le s tissus adipeu x e t le s tissus maigres . L a masse correspondan t à 
chaque pixe l es t déterminé e e n utilisan t le s densité s d e l a littérature . Ainsi , un e 
cartographie de la distribution de masse dans le plan frontal peut être dressée. Les BSP 
des segment s s'e n déduisen t pa r différente s hypothèse s telle s qu e de s considération s 
de symétrie . Ganle y détermin e ains i le s BS P de 1 0 adultes (Ganle y e t coll . 2001 ) pui s 
d'enfants (Ganle y e t coll . 2004 ; Ganley e t coll . 2004) . E n 2003, Durki n (Durki n e t coll . 
2003) utilis e égalemen t l a DX A pou r estime r le s BS P d e 10 0 sujet s réparti s e n 4 
populations différentes (19-3 0 ans/55ans et plus, femmes/hommes). 
La mesur e pa r CT-scan , DX A o u rayon s y  perme t un e mesur e précis e de s volume s 
tissulaires i n situ . D e plus , l a DX A es t un e méthod e économiqu e e t rapide . Ganle y 
annonce un e précisio n global e d e 1.5 % (Ganle y e t coll . 2004 ) e t not e qu e l a dos e 
d'irradiation es t plu s faibl e qu e cell e de s source s courammen t utilisée s (Kell y e t coll . 
1998). Cependant, l a distribution massiqu e n'est déterminée que dans le plan frontal, ce 
qui nécessit e d'émettr e plusieur s hypothèse s simplificatrice s pou r pouvoi r calcule r le s 
BSP. Ouan t a u scanner , c e son t avan t tou t l e coû t e t le s danger s potentiel s pou r l a 
santé des sujets étudiés qui limitent l'utilisation d e cette technique irradiante. 
Les mesure s de s BS P étan t souven t laborieuses , plusieur s auteur s on t cherch é à 
estimer le s paramètre s inertiel s à  parti r d e donnée s recueillie s su r de s population s d e 
référence. La section suivante présente ces approches théoriques. 
n.2.4.2. Estimations 
Les paramètre s inertiel s peuven t êtr e estimé s à  parti r d e modèle s géométrique s o u 
d'équations de régression. 
<> Modélisatio n géométriqu e 
De l a fi n d u ig "^" ® siècl e a u milie u d u 20^ "^ ® siècle , plusieur s auteur s proposen t de s 
modélisations géométrique s simple s à  bas e d e sphère s e t d e cylindre s (Harless , vo n 
Meyer, Skerlj) . D'aprè s Chandle r (Chandie r e t coll . 1975) , le s travaux d e Simmon s e t 
Gardner marquen t l a genès e d e l a modélisatio n géométriqu e de s année s 70 . Il s 
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représentent l e corp s pa r 1  sphèr e e t 7  cylindres . Le s équation s d e régressio n (cf . 
paragraphe suivant ) d e Barte r (Barte r 1957 ) permetten t d e détermine r l a mass e de s 
différents segment s e t d e calcule r ains i le s paramètre s inertiel s de s forme s 
géométriques. 
Whitsett (Whittset t 1962 ) complexifie l e modèle de ses prédécesseurs e n y ajoutant des 
ellipsoïdes, des troncs de cônes et des parallélépipèdes rectangulaires . Gray , Hanavan, 
Wooley (Gra y 1963 ; Hanavan 1964 ; Wooley 1972 ) proposent différente s adaptation s de 
ce modèle. En 1990, Yeadon (Yeadon 1990) modélise la jambe comme un ensemble de 
5 cône s non-circulaire s tronqués . Le s plan s d e segmentatio n son t perpendiculaire s à 
l'axe longitudina l d e l a jambe . L a mass e e t l e centr e d e mass e s'obtiennen t e n 
supposant un e densité constante . E n 1978 , Jensen (Jense n 1978 ) estim e le s BS P en 
modélisant l e corp s comm e un e superpositio n d e tranche s elliptique s d e 2cm . 
Jensen défini t 1 6 segments e t suppose que les centres de masse se situent su r l a ligne 
reliant deu x articulation s adjacentes , supposan t ains i qu e le s axe s de s segment s son t 
les axes principaux . Le s axe s principau x de s ellipse s son t obtenu s à  parti r d'un e pair e 
d'images frontal e e t sagittale . Acklan d (Acklan d e t coll . 1988 ) complèt e le s travaux de 
Jensen concernan t le s BS P de s enfants . E n 1980 , Hatz e (Hatz e 1980 ) décri t le s 
nombreuses source s d'imprécisio n d u modèl e d e Jense n et propos e u n modèl e 
mathématique s e basan t su r 24 2 mesure s anthropométriques . 1 7 segments , 
supposés rigides , sont défini s e t modélisé s pa r élément s finis . Les paramètre s inertiel s 
sont calculé s pa r intégratio n numérique . Pa r rappor t au x autre s modèles , celui-c i 
présente l'avantag e d e prendr e e n compt e l a forme de s segments , le s fluctuation s e n 
densité au sein d'un segment,  de différencier selon le sexe et la morphologie du sujet et 
ne suppos e pa s l a symétri e de s segments . E n 1996 , Bac a (Bac a 1996 ) propos e u n 
algorithme permettan t d e détecte r le s contours su r 4  images d'u n suje t e t d'en déduir e 
les BSP segmentaires par intégration numérique en utilisant le modèle de Hatze. 
La modélisatio n géométriqu e présent e l'avantag e d e s e base r su r l a géométri e d e 
chaque individ u e t d'utilise r uniquemen t l a densit é de s segment s d e l a littérature . 
Cependant, modélise r le s segment s complexe s comm e de s forme s géométrique s 
simples e t homogène s (d e densit é issu e d e l a littérature ) constitu e un e approch e trè s 
schématique e t donc approximative de la réalité . 
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Hatze (Hatz e 1980 ) relèv e qu e outr e l'assimilatio n de s segment s à  de s forme s 
géométriques simples , plusieur s hypothèse s entraînen t de s erreur s su r le s moments , 
difficiles à  déceler . Ainsi , pou r calcule r le s moment s d'inerti e de s segments , Jense n 
suppose qu e le s tranche s elliptique s son t infinimen t fines . D e plus , Hatz e reme t e n 
question l'utilisatio n d'un e densit é constant e à  travers l e segment . L e modèl e propos é 
par Hatz e s'affranchi t d e ce s source s d'erreur s mai s es t plu s lon g à  mettre e n œuvre , 
puisqu'il requier t 242 mesures anthropométriques. 
La modélisatio n géométriqu e constitu e un e méthod e pou r obteni r directemen t de s 
paramètres inertiel s personnalisés en utilisant les densités moyennes de segments de la 
littérature. Un e autr e approch e consist e à  utilise r le s relation s entr e BS P e t mesure s 
anthropométriques d e population s d e référenc e pou r e n déduir e le s BS P d'u n suje t à 
partir de ses mesures anthropométriques. La section suivante présente cette approche. 
^ Équation s de régression 
Les équations de régression ne se basent pas sur une théorie mécanique mai s estiment 
des données pa r corrélation à  d'autres grandeur s mesurées . Le s données d'entrée s d e 
ces modèle s son t l a taille , l e poid s mai s auss i un e multitud e d'autre s donnée s 
anthropométriques. Ainsi, les équations sont souvent de la forme 
BSP = constantoi + constantOa * masse + constantes * taille. 
(La mass e e t l a taill e peuven t êtr e remplacée s o u complétée s pa r d'autre s mesure s 
anthropométriques o u d'autre s BSP) . Zatsiorsk y (Zatsiorsk y 2002 ) fourni t plusieur s 
exemples d e ce s équations . Dan s cett e section , nous résumon s le s principales étude s 
mentionnées dans la littérature. 
En 1889 , Braun e e t Fische r (Braun e e t coll . 1889 ) introduisen t le s équation s d e 
régression pou r détermine r le s BS P à  parti r d e l a longueu r e t d e l a mass e de s 
segments. E n 1857 , Barte r (Barte r 1957 ) utilis e différente s donnée s cadavérique s 
(Braune e t coll . 1889 ; Braun e e t coll . 1892 ; Dempste r 1955 ) pou r produir e un e séri e 
d'équations d e régressio n d u premie r ordr e pou r estime r l a mass e de s segment s 
corporels à  parti r d e l a mass e totale . E n 1963 , à  l'issu e d e so n étud e mené e su r 6 6 
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hommes dan s 8  positions , Santsch i (Santsch i e t coll . 1963 ) propose de s équations d e 
régression fournissan t un e approximatio n de s moment s d'inerti e e t d e l a positio n d u 
centre d e mass e e n fonctio n d u poid s e t d e l a taille de s sujets . I l obtien t un e bonn e 
corrélation de s moment s d'inerti e ave c l a masse e t l a taille. E n 1969 , Clause r e t coll . 
(Clauser e t coll. 1969 ) se basent sur des mesures empiriques de 13 cadavres masculin s 
pour obteni r de s équation s d e régressio n plu s précises . Il s e n concluen t qu e ce s 
équations peuven t êtr e utilisée s pou r estime r le s BS P à  condition qu e le s population s 
étudiées aient des proportions segments/corps semblables . 
Wooley (Woole y 1972 ) développ e égalemen t de s équation s d e régressio n s e basan t 
uniquement su r l a masse corporell e pou r en déduire le s moments d'inertie . E n 1970 , la 
NASA effectu e de s tests sur un «  Model of Ma n ». Ce modèle résult e de l'incorporatio n 
des équations de régression de Barter, Wooley et Kurzhals dans le modèle de Hanavan. 
Il permet d e déduire toutes le s caractéristiques inertielle s à  partir du seul poids corpore l 
de l'individu . A  l'issu e de so n étud e su r 6  cadavres, Chandler (Chandle r e t coll . 1975 ) 
fournit u n ensemble d'équation s expriman t le s moments d'inerti e principau x d e chaque 
segment e n fonctio n d e l a mass e corporell e e t d u volum e de s segments . Hinrich s 
(1985) complèt e le s travau x d e Chandler , e n expriman t le s moment s d'inerti e d'u n 
segment en fonction des 3 à 6 données anthropométriques de ce segment. 
En 1995 , We i e t Jense n (We i e t coll . 1995 ) metten t e n plac e de s équation s d e 
régression permettan t d e calcule r le s BSP à parti r des profil s d e densités déterminé s 
sur 50 femmes chinoises pa r imagerie CT-scan (Zheng e t coll. 1990) . Durkin (Durkin et 
coll. 2003 ) propos e égalemen t u n ensembl e d'équation s d e régressio n pou r chacun e 
des 4 populations qu'i l étudie (jeunes/âgés, femmes/hommes). 
Les équation s no n linéaire s intègren t un e mis e à  l'échell e géométriqu e à  l'approch e 
statistique de s équation s de régression . Cette méthode s e base su r l'imageri e à  rayons 
Y, qui permet d e connaître l a masse de chaque segment corporel . Pour plus de détails, 
on se référera à (Zatsiorsky e t coll. 1983 ; Zatsiorsky 2002). La figure ci-dessous résum e 
les différente s approche s permettan t d e détermine r le s paramètre s inertiel s d'un e 
personne. 
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La mis e e n plac e d'équation s d e régressio n précise s nécessit e l'utilisatio n d'un e bas e 
de donnée s important e d e BS P d e sujets , c e qu i n'es t pa s respect é pa r tou s le s 
auteurs. Le s donnée s cadavérique s son t courammen t utilisées , alor s qu e seul e un e 
quarantaine d e cadavre s d'un e mêm e populatio n a  ét é étudiée , c e qu i constitu e u n 
échantillon trop faible pour refléter la diversité morphologique d'une population. 
De plus , comm e l e not e Chandle r (Chandle r e t coll . 1975) , plusieur s résultat s son t 
incomplets du fait qu'ils ne décrivent pas l'ellipsoïde d'inerti e des segments. Ainsi, outre 
les plans d e segmentation, le s axes autou r desquel s le s moments d'inerti e son t fourni s 
doivent êtr e précisé s e t permettr e l e calcu l de s principau x moment s d'inerti e ave c leu r 
orientation. Chandler (Chandle r e t coll . 1975 ) présente un récapitulati f de s études ayan t 
mesuré les moments d'inertie, en indiquant l e nombre d'axes étudiés . Ainsi, les données 
de Dempste r e t d e Santsch i son t le s donnée s le s plu s utilisée s alor s qu'elle s son t 
incomplètes :  e n effet , Dempste r n e fourni t qu e le s moment s d'inerti e autou r d e deu x 
axes parallèles. Santschi et Dubois fournissent quan t à eux les moments d'inertie autou r 
de 3  axe s (intersectio n d e 3  plan s anatomiques) . Cependant , ce s axe s n e son t pa s 
définis pa r rappor t au x segment s e t leu r adéquatio n ave c l e repèr e principa l n'es t pa s 
démontrée. 
Par ailleurs , l e lie n entr e le s BS P d e cadavre s e t ceu x d e sujet s vivant s es t ma l 
connu. L a densit é de s tissu s cadavérique s diffèr e probablemen t d e cell e d e tissu s 
vivants (pert e d e fluide , congélation...) . Ce s différence s son t difficile s à  évalue r e t n e 
sont pa s négligeable s (surtou t pou r le s muscle s e t l e tronc) . Clause r (Clause r e t coll . 
1969) compar e le s donnée s anthropométrique s d e cadavre s ave c celle s d'un e 
population vivant e e t conclu t qu e le s mesure s cadavérique s constituen t un e bonn e 
approximation. Clauser émet l'hypothèse qu e les relations entre les différentes mesure s 
sont semblables pou r le s cadavres et les sujets vivants . Ainsi, les proportions entr e 
segments resteraien t le s mêmes, seules les valeurs absolues changeraient . 
En outre, certaines tables reposen t sur des hypothèses discutables. Barter (Barter 1957) 
se bas e su r différente s étude s cadavérique s pou r mettr e e n plac e se s équations , bie n 
que le s donnée s aien t ét é acquise s ave c de s technique s différentes . Barte r suppos e 
néanmoins qu e cett e différenc e es t inférieur e au x erreurs expérimentales . L a simplicité 
et rapidité d'utilisation de ces équations en ont rendu l'usage couran t malgré leur grande 
imprécision. 
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Enfin, l'une des principales limite s des équations de régression provien t du fait qu'elle s 
ne peuven t êtr e utilisée s qu e pour un individu semblabl e à  la population de référence. 
En effet , lorsqu e le s BSP sont fourni s e n fonction de la masse total e e t de la taille du 
sujet, les équations ne sont applicable s que si le sujet a  une morphologie proch e de la 
population de référence. 
Aux différente s limite s mentionnée s pou r chaqu e technique , s'ajouten t le s limite s 
suivantes : 
La plupar t de s auteur s assimilen t l e centr e volumiqu e a u centr e d e masse , qui 
peuvent pourtan t êtr e éloigné de 2-3cm (Clauser et coll. 1969) . Par ailleurs, les repères 
anatomiques son t souven t supposé s êtr e confondu s ave c l e repèr e principal , san s 
que cela soit démontré . Enfin , l'utilisation des densités de la littérature pou r en déduire 
la masse , l e centr e d e mass e e t le s moment s d'inerti e constitu e un e autre sourc e 
d'erreur. L a majorit é de s étude s utilisen t de s densité s segmentaire s moyennes . 
Pourtant, en utilisant des profils de densités, Wei (We i et coll. 1995 ) obtient une masse 
des segment s e n moyenn e 2.6 % plus élevé e à  cell e calculé e ave c un e densit é 
constante. 





Planche de réacfloS*'-"" 
Intersection lignes de Pb 
Déplacertient ea' 
Pesée hydrostatiq 
_ Quick release 
X 
Calcul autres BSP 
Modélisation 
Formes génériques 
Équations de régression 
BSP = f(m,h, anthro) csts 
Méthodes combinées 
(équafions non linéaires) 




Figure 25 : Méthodes de détermination des paramètres inertiels d'une personne 
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IL2.4.3. Validation 
Comment évalue r l a précisio n de s BS P obtenu s pa r le s différente s méthodes ? L a 
validation de s BS P es t délicat e su r sujet s vivants . Le s BS P mesuré s peuven t êtr e 
validés 
-> pa r répétitio n de s mesures , mai s cel a n e perme t pa s d'identifie r le s erreur s 
systématiques, 
^ pa r calcul s mathématique s (calcu l d'incertitude , calcu l de s paramètre s inertiel s 
d'objets génériques) , 
^ pa r comparaiso n ave c le s BS P calculé s su r l a mêm e populatio n ave c d'autre s 
méthodes, 
<' pa r comparaiso n ave c le s BS P obtenu s ave c d'autre s méthode s su r d'autre s 
populations. 
Les estimations pa r modèles ou équations de régressio n peuven t êtr e validées pa r voie 
mathématique o u pa r comparaiso n ave c d'autre s études . Ce s méthode s son t 
présentées dans le document (Sudhof f e t coll. 2007). 
La comparaiso n entr e étude s es t limité e pa r l a différence de s population s étudiée s 
ainsi qu e de s définition s de s segment s e t de s repère s utilisés . Certain s auteur s 
proposent de s méthode s pou r change r le s repère s e t exploite r ains i le s résultat s 
d'études utilisan t d'autre s définition s e t repères anatomiques ((d e Leva 1996) , (de Leva 
1996), (Dumas et coll. 2006)). 
De pa r le s difficulté s soulevée s précédemment , i l n'es t pa s étonnan t d'obteni r de s 
résultats relativemen t dispersés , comm e l e mentionnen t plusieur s auteurs (Duma s et 
coll. 2005 ; Ra o e t coll . 2006) ; (Clause r e t coll . 1969) . Le s différence s e n mass e e t 
localisation d u centre de masse peuven t dépasse r 10 % (Norton e t coll . 2002; Ganley et 
coll. 2004). 
Les donnée s d'entré e décrite s ci-dessu s son t bruitée s e t source s d'erreur . Que l es t 
l'impact d e l'imprécisio n de s donnée s su r le s effort s calculé s ? Le paragraph e suivan t 
propose quelques éléments de réponse. 
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II.2.5. Hypothèse s e t source s d'erreu r e n dynamiqu e 
inverse 
L'estimation de s effort s articulaire s pa r dynamiqu e invers e repos e su r plusieur s 
hypothèses simplificatrices : Tout d'abord, le corps humain est réduit à une chaîne multi -
segmentaire d e corps rigides indéformables articulé s pa r des charnières ou des rotules . 
En considéran t l'impac t d e l a géométri e d e l'articulatio n su r so n mouvement , cett e 
approximation paraî t réductrice . L'étud e d e Glitsch (Glitsc h e t coll . 1997 ) démontr e qu'i l 
serait plu s judicieux d e modélise r le s articulations comm e des articulations «  hybrides » 
(entre rotul e e t charnière) . Pa r ailleurs , l a mass e de s segment s es t supposé e 
concentrée e n leur centre de masse . Les caractéristiques inertielle s des segments son t 
estimées à  partir de tables de la littérature. La friction aux articulations e t la déformation 
des segments au cours de la marche sont négligées. 
Outre le s approximation s inhérente s à  cett e méthod e d e calcul , d'autre s source s 
d'imprécision son t à considérer dans : 
^ l a localisation des centres articulaires 
^ l'estimatio n de s paramètres inertiels des segments 
-v^  l'artéfact s d e tissus mous engendrant des données cinématiques bruitée s 
<' l'amplitud e e t la localisation des efforts au sol. 
Nous présenton s ic i l'impac t de s principale s source s d'erreu r su r l a cinétique , e n 
détaillant particulièremen t l'impac t d e l a localisatio n de s centre s articulaire s e t de s 
paramètres inertiels . 
IL2.5.1. Impact  de  la  localisation  des  centres 
articulaires sur les efforts 
Plusieurs auteurs on t estimé l'impac t d e l'erreur d e localisation des centres du genou et 
de la hanche sur les efforts articulaires. 
<^ Impac t de la variation du centre genou 
Nissan, Holden , Marin e t Dorio t (Nissa n 1980 ; Holden e t coll . 1998 ; Marin 2000 ; Dorio t 
2001) se sont intéressés aux erreurs engendrées par une variation de position du centre 
genou. Ces auteurs simulent l e déplacement d u centre genou dans toutes le s directions 
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et évaluen t l'impac t d e cette perturbatio n su r l a cinétique. Leur s étude s son t résumée s 
dans l e Tablea u 5 . Globalement , Dorio t obsen/ e u n impac t plu s importan t qu e Marin , 
avec un déplacement comparable du centre genou. 
On retien t qu e le s variations A P e t M L du centre geno u on t u n impac t importan t su r le 
moment abducteu r au genou, l'erreur pouvan t atteindre 50% de la plage de variation du 
moment. L e momen t fléchisseu r a u genou es t affect é pa r u n déplacement A P et , dans 
une moindre mesure , ML du centre genou, l'écart maximal entre courbes atteignant 20 à 
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^ Impac t de la variation du centre hanche 
Plusieurs auteurs ont évalué l'impact d e l'erreur d e localisation du centre hanch e sur les 
moments au genou et à la hanche. Une étude ancienne (Andriacch i et coll. 1983 ) évalue 
l'impact d e l'erreu r d e l a localisatio n d u centr e hanch e su r le s moment s a u genou . Le 
Tableau 6  présent e troi s étude s plu s récente s (Kirkwoo d e t coll . 1999 ; Stagn i e t coll . 
2000; Doriot 2001) évaluant l'impact de la localisation du CTF sur les moments. 
Kirkwood obtient un e variation faible d u moment fléchisseur, c e qui s'explique pa r le fait 
qu'il n e déplace pa s l e centre hanch e e n direction antéro-postérieure . Kirkwoo d conclu t 
que l a méthode d e détermination d u centre hanch e à  partir des épines iliaque s e t de la 
symphyse pubienn e d e Andriacch i es t suffisammen t précis e e t fournit  de s résultat s 
comparables à  l a méthod e utilisan t l a DXA , l e «  gold standar d » . Cependant , ce s 2 
méthodes n e corrigen t pa s l a positio n A P d u centr e hanch e pa r rappor t à  cell e d u 
marqueur d u gran d trochanter . O r Stagn i conclu t justemen t quan t à  l'importanc e d e l a 
localisation AP du centre hanche. 
Il en ressort que : 
-0> l e momen t fléchisseu r d e l a hanch e es t sensibl e à  l a variatio n A P d u centr e 
hanche, l'impac t d'u n déplacemen t d e ±  1  c m s e répercutan t pa r u n écar t 
d'environ 20% entre les courbes. 
<- l e moment abducteu r d e l a hanche es t affecté pa r le déplacement M L du centre 
hanche, l'écar t entre le s courbes étan t d'environ 15 % pour un déplacement d e ± 
1 cm. 
^ l e moment de rotation interne est sensible à la localisation AP du centre hanche, 
l'ampleur d e l'impac t varian t selo n le s auteurs . Ainsi , les localisation s M L e t AP 
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IL2.5.2. Impact  des  paramètres  inertiels  sur l'estimation  des 
efforts 
Plusieurs étude s on t ét é publiée s a u suje t d e l'impac t de s BS P su r le s effort s articulaire s 
calculés (Bothner e t coll.; Vaughan 1996 ; Krabbe et coll. 1997 ; Pearsall et coll. 1999 ; Lanovaz et 
coll. 2001 ; Metzier e t coll . 2002 ; Dellanin i e t coll . 2003 ; Gregersen e t coll . 2003 ; Ganley e t coll . 
2004; Ganle y e t coll . 2004 ; Silv a e t coll . 2004 ; Ra o et coll . 2006) . Le s principau x travau x son t 
récapitulés dans le document (Sudhof f e t coll. 2007). 
Parmi toutes ces études, 4 ont particulièrement reten u notre attention :  Pearsall, Ganley et Rao 
(Pearsall e t coll . 1999 ; Ganle y e t coll . 2004 ; Ra o e t coll . 2006 ) évaluen t l'impac t d e l a 
modification de s paramètre s inertiel s su r le s moment s articulaire s a u cour s d e l a march e d e 
sujets jeunes . Mari n (Mari n 2000 ) étudi e l'importanc e de s terme s inertiel s dan s l'actio n 
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L'impact de s paramètres inertiels sur les moments articulaires es t plus marqué à la hanche, puis 
au genou et enfin à la cheville. Ganley avance deux hypothèses pour expliquer ceci : d'une part , 
la différenc e de s BS P es t plu s marqué e à  l a cuisse . D'autr e part , Ganle y rappell e que , le s 
calculs d e dynamiqu e invers e débutan t a u pie d e t remontan t à  l a hanche , le s erreur s 
s'accumulent. 
L'impact de s BSP sur l a cinétique es t faible e t plus marqué en phase oscillante. Marin expliqu e 
la faible contribution de s termes inertiel s en phase d'appui pa r le fait que durant cette phase , la 
force d e réactio n constitu e 80 % de l'actio n mécanique , laissan t ains i seulemen t 20 % pour le s 
termes représentant l'inerti e e t la pesanteur. En phase de balancement, en revanche, la force de 
réaction es t nulle , s i bien que l a contribution d e l'inerti e augmente . Cependant , Mari n note que 
cette force globale (actio n de la cuisse sur la jambe) es t 4 à 14 fois moindre en phase oscillante 
qu'en phas e d'appui . Ainsi , malgré un e contribution importante , l'actio n inertiell e rest e faible en 
amplitude. Marin en conclut que la part de l'action inertiell e est négligeable pendant la marche. 
Pearsall not e qu e bie n qu e prè s d e l a moiti é de s variable s cinétique s soi t statistiquemen t 
affectée pa r l a modificatio n de s BSP , cett e variatio n rest e généralemen t inférieur e à  1 % du 
poids d e l'individu . Ce s différences pourraien t êtr e inférieures à  celles due s à  d'autres erreurs , 
telles qu e l a localisatio n de s marqueurs , l e mouvemen t de s tissu s mou s e t l a précisio n de s 
systèmes d e mesure . D e plus , Pearsal l reme t e n questio n l e fai t d'utilise r de s BS P issu s d e 
différentes tables, puisqu'ils ne sont pas indépendants les uns des autres. 
Ganley e t Pearsal l suggèren t qu e l'influenc e de s BS P su r le s moment s articulaire s ser a plu s 
marquée pour des activités impliquan t un e forte accélération et une faible réaction au sol. 
Rao observe qu e l'impac t de s BS P sur l a cinétique résult e d'une combinaiso n d e variation des 
différents BS P e t n'es t pas négligeable . Ra o applique toutefois des tables très différentes à  sa 
population jeune , y  compris de s tables obtenue s à  parti r d e mesure s cadavérique s effectuée s 
sur de s homme s âgés . Cec i expliqu e le s grande s différence s entr e BS P obtenu s e t pa r 
conséquent l'impac t relativemen t importan t su r l a cinétique . Pa r ailleurs , seul s le s moment s 
dans le plan sagittal sont étudiés. 
Enfin, Marin nous renseigne su r l'ordre de grandeur des forces inertielles par rappor t aux autres 
forces intervenan t dan s l e modèle de dynamique inverse . Cependant , i l ne nous renseigne pa s 
sur l'impact d e la variation de ces paramètres pour un individu. 
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Les résultat s entr e le s différentes étude s son t difficile s à  comparer. D'un e part , le s paramètre s 
inertiels n e sont pas modifié s de la même manière . Dans l'étude d e Ganley e t de Rao , tous les 
paramètres son t modifié s e n mêm e temps , tandi s qu e Pearsal l le s fai t évolue r le s un s 
indépendamment de s autre s dan s un e plag e plu s importante . D'autr e part , le s auteur s 
n'emploient pa s les mêmes paramètres pour quantifier l'impact . 
En somme, i l ressort de ces études que : 
^ le s BSP varient fortement d'une méthode d'évaluation à  l'autre 
<- l'impac t de s BSP sur les efforts articulaires au cours de la marche est controversé 
^ l'influenc e de s BSP est plus marquée en phase oscillante. 
^ l'impac t observ é résulte d'une combinaison des effets des différents BSP (Rao) 
IL2.5.3. Localisation  du centre de pression 
Cappozzo (Cappozz o e t coll . 1975 ) e t Vaughan (Vaugha n 1996 ) soulignen t l'impac t d e la force 
au so l su r l a cinétique . M e Cav\ / (McCa w e t coll . 1995 ) fai t varie r l e centr e d e pressio n 
antérieurement e t postérieuremen t d e 0. 5 e t d e 1  cm, c e qu i es t d e l'ordr e d e grandeu r de s 
erreurs d e mesur e (cf . 11.2.3) . I l en conclu t qu e le s erreur s d e localisatio n de s extrémité s de s 
segments e t du centre de pression introduisen t un e erreur d'environ 14 % des moments dans 
la littérature. 
H en ressort que la localisation du centre de pression a un impact important sur la cinétique, dont 
il faut tenir compte lors de l'interprétation de s résultats. 
n.2.5.4. Études  comparatives des  différentes erreurs 
Nagano (Nagan o e t coll . 2000 ) e t Silv a (Silv a e t coll . 2004 ) proposen t de s simulation s 
permettant d'évaluer l'impac t d e plusieurs sources d'erreurs sur les études dynamiques. 
Nagano évalu e l'impac t d e l a position d u centre d e masse e t du centre articulair e su r l e travail 
exercé a u genou, en faisant varie r conjointemen t l a localisatio n d e ces centre s d e ±10% de l a 
longueur d u segment . A  parti r d e l a cinématique simulé e d'u n sau t vertical , Nagan o évalu e l e 
travail articulair e a u geno u pa r deu x méthode s basées su r l a dynamique invers e e t détermin e 
les erreurs maximales et minimales dans le travail calculé avec les différentes localisations . 
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11 en ressort que la localisation du centre de masse (CM) a moins d'influence qu e celle du centre 
articulaire. Nagan o expliqu e cec i pa r u n phénomèn e compensatoir e entre travau x articulaire s : 
lorsque l e C M es t déplacé , l e bra s d e levie r diminu e pou r u n segmen t mai s augment e pou r 
l'autre. Ainsi , bie n qu e l'erreu r su r le s différent s travau x articulaire s puiss e êtr e grande , l a 
somme de ces travaux n'es t que faiblement affecté e pa r une modification de la position du CM. 
Cependant, i l s'agit d e simulations numériques avec des modèles simplifiés. Les centres ne sont 
déplacés qu e selon l'ax e longitudina l de s segments . D e plus , i l es t regrettabl e qu e Nagan o ne 
fournisse pas l'impact de s variations de position sur les moments articulaires. 
L'étude d e Nagan o fai t ressorti r l'importanc e de s bra s d e levie r dan s le s calcul s cinétique s e t 
laisse suppose r qu e l a localisation d u centre d e mass e es t importante . E n effet , bie n qu e so n 
influence su r l e travai l corpore l globa l soi t plu s faibl e qu e cell e d e l a localisatio n d u centr e 
articulaire, o n peu t pense r qu'ell e a  un e influenc e no n négligeabl e su r chaqu e momen t 
articulaire. 
Silva simule numériquement  un e variation des paramètres suivants dans le calcul des moments 
articulaires au cours de la marche d'un homme de 25 ans : 
-v^  mass e des segments (0.1 et 1 kg) 
<>• poin t d'application de la force de réaction (0.01 et 0.1 m) 
<' valeu r de la force de réaction (1 et 9.8N) 
•^ coordonnée s des points anatomiques (0.01 et 0.1 m). 
Silva calcule l a sensibilité de s moments articulaires m  aux paramètres d'entrée p  (masse, force 
de réaction et points anatomiques) de la manière suivante :  — =  "^P'""''"  ~  "^"""-p^^'"^''  ^_ 
r r  perturbé  r  non-perturbé 
Silva not e qu e l'influenc e d e l a mass e d e l a cuisse e t d e l a jambe es t faibl e su r le s moment s 
articulaires. Le moment sagitta l à la hanche a une sensibilité maximale de 4Nm/kg par rapport à 
la masse de la jambe :  une erreur de 0.1 Kg sur la jambe introdui t une erreur inférieure à 1 % sur 
le momen t à  l a hanche . L a force d e réactio n a u sol e t l a position de s point s anatomique s on t 
une influenc e plu s important e su r le s moment s articulaire s qu e l a mass e de s segments . 
Cependant, l'étud e d e Silv a n e nou s renseign e qu e faiblement su r l'influenc e de s paramètre s 
inertiels su r le s moments articulaires , puisque son étude se limite à  faire varier l a masse de 0.1 
à 1kg . Le tableau ci-dessous résum e les principaux résultats de cette étude. 
67 














0.01 et 0,1 m 
selon X, Y Z 
1 et9.8N 
0,1m selon 
x, Y ouZ 
Impact maximal sur les moments 
calculés 




IL 2.5.5. Repère d'interprétation 
Les effort s dépenden t fortemen t d u repèr e dan s leque l il s son t exprimés . Ainsi , su r u n sujet . 
Marin (Mari n 2000 ) montr e qu e le s effort s exprimé s dan s l e repèr e d u laboratoir e diffèren t 
considérablement de s mêmes efforts exprimé s dans l e repère tibia :  l'écart attein t 315 N pour la 
force antéropostérieur e e t 1 7 Nm pour l e moment d e rotation interne/externe . Li u (Li u e t coll . 
2006) compar e le s efforts d e 30 sujets exprimé s dans le repère globa l e t local , et conclut qu'il s 
diffèrent significativement . I l es t don c importan t d e précise r l e repèr e d'interprétatio n e t d e 
comparer des résultats obtenus dans des repères comparables. 
n.2.5.6. Bilan 
Les différente s source s d'erreu r e t l a flexibilité d u corps humai n introduisen t un e variation de s 
moments articulaires pour un même sujet et encore plus entre sujets. Afin de limiter la variabilité 
due au x erreurs , i l s'agi t d'identifie r le s source s d'erreur s ayan t l e plu s gran d impac t su r l a 
cinétique. Un e multitud e d'étude s on t ét é menées depui s u n demi-siècle. Cett e revu e a  permis 
de donner un aperçu de quelques unes d'entre elles. Il en ressort les points suivants : 
^ Le s paramètre s inertiel s semblen t avoi r u n impac t controvers é su r l a cinétique . A u 
regard de s courbe s de s auteurs , ce t impac t sembl e toutefoi s relativemen t faible , l a 
localisation du centre de masse jouant l e rôle le plus important (Nagano) . 
<- L a localisation des points anatomiques e t des centres articulaires est importante, 
^ L e point d'application de la force au sol a un for t impact sur la cinétique, 
•^ Le s résultat s n e peuven t êtr e comparé s qu e s'il s son t exprimé s dan s de s repère s 
d'interprétation comparables . 
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II.2.6. Résultats : corridors de cinétique 
Comme pou r l a cinématique , l'ensembl e de s erreur s e t l a variabilit é naturell e d e l a march e 
entraînent un e variabilité de s courbe s d e cinétique . Alkjaer (Alkjae r e t coll . 2001 ) not e que le s 
variations Inte r et intra-individuelles sont surtout importantes pou r le genou, les variations 
inter-individuelles étan t plu s importante s qu e le s variation s intra-suje t (coefficien t d e variatio n 
des moment s a u geno u respectivemen t supérieur s à  2 0 e t 8%) . I l expliqu e cel a pa r de s 
différences d e stratégi e d e marche . Kadab a (Kadab a e t coll . 1989 ) not e égalemen t qu e le s 
moments articulaire s à  la hanche e t à  la cheville son t plu s répétables qu'a u genou , e t que 
les moments sagittaux son t plu s répétables que les moments frontal e t transverse. L'écart 
type sur 9 essais d'un sujet (menés à 3 jours différents) attein t 25% de la plage de variation pour 
le moment abducteur au genou et est proche de 20% pour les moments de rotation et de flexion. 
Il explique cela par la localisation plus difficile du centre genou et du centre hanche et par le fait 
que l a positio n d e ce s centre s a u cour s d e l a phas e d'appu i es t peut-êtr e plu s variabl e d'u n 
cycle d e march e à  l'autre , d e pa r l a flexibilité de s muscle s bi-articulaire s d e ce s articulations . 
Dans un e étud e similaire , Growne y (Growne y e t coll . 1997 ) expliqu e l a faibl e variabilit é de s 
angles sagittaux  pa r l e phénomène d e propagatio n des erreurs pa r l a séquence d'Eule r su r les 
angles non sagittaux. 
En revanche, Andriacchi (Andriacch i e t coll . 1983 ) étudie le s patrons de marche de 29 sujets et 
note qu e l a variabilité à  l a cheville es t plu s important e qu'a u geno u e t qu e l a celle d e la 
hanche es t l a plu s faible . Cependan t i l ne fournit pa s le s écart s types de s courbe s obtenues . 
Enfin, Winte r (1991 ) not e qu e l a variabilit é inter-suje t de s moment s à  l a chevill e es t faibl e 
(CV=42-45%) e t importante au genou et à la hanche (CV=76-207% à la hanche et 95-171% 
au genou). La variabilité diminue lorsque la cadence augmente. 
Ainsi, les différents auteur s n'obtiennen t pa s les mêmes variabilités. Ces variabilités conduisen t 
à défini r de s corridors . A  titr e d'exemple , le s figures ci-dessou s représenten t le s moment s d e 
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Figure 26 : Moments à la cheville (a), au genou (b) et à la hanche (c) obtenus pour 15 sujets 
(moyenne et corridor de ± un écart type). Issu de (Winter 1990) 
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A la cheville, de 0 à 10% du cycle de marche, on observe un moment extenseu r qui correspond 
à l a chute d u pied. L'avancée d e la jambe se traduit pa r un moment fléchisseur , qu i atteint so n 
pic au moment du décollement des orteils, à environ 60% du cycle de marche. Pendant la phase 
oscillante le faible moment de dorsiflexion permet de soulever le pied. 
Au genou , l'absorptio n d u cho c e n débu t d'appu i s e tradui t pa r u n momen t fléchisseur . L e 
moment extenseu r perme t d e souleve r l e centr e d e gravit é e t ains i l e passag e d u membr e 
opposé. A  50-60 % d u cycl e d e marche , l a propulsio n s'accompagn e d'un e extensio n 
excentrique d u genou , l e geno u étan t fléch i pa r le s muscle s propulseur s d e l a chevill e 
(gastrocnémiens). Enfin , o n observ e u n momen t fléchisseu r e n fi n d e phas e oscillant e (c e 
moment est lié à l'action des ischiojambiers pour ralentir la jambe). 
La mise en charge, qui occasionne l a flexion du genou, se traduit pa r un moment extenseur au 
niveau de la hanche (action des ischiojambiers et du grand fessier). Entre 40 et 60% du cycle, le 
moment d e flexion contribu e à  la mise en oscillation d u membre . L e moment extenseu r e n fin 
de phase oscillante permet de ralentir la cuisse. 
Connaître le s efforts articulaire s nou s donne un e vision globale d u fonctionnement d u système 
musculo-squelettique. L a contribution de s muscles , ligament s e t de s forces d e contac t rest e à 
être quantifiée. 
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11.3 Vers l a quantification d e l a contribution de s structures :  détermination d e 
la géométrie personnalisé e 
Dans d e nombreuse s pathologie s d e l'apparei l locomoteur , l a relatio n entr e le s trouble s 
observés e t (1 ) le s muscles , actionneurs à  l'origine d u mouvemen t pathologique , (2 ) le s forces 
de contact, à l'origine d e la dégradation des surfaces articulaires, et (3) les ligaments, essentiels 
à l a stabilit é de s articulations , rest e ma l comprise . Plusieur s modèle s on t ét é proposé s pou r 
définir le s efforts musculaires , ligamentaire s e t de contact . Un e description d e ces modèle s es t 
fournie dans la dissertation doctorale en Annexe 1 . La plupart de ces modèles se basent sur des 
modèles génériques , mi s à  l'échell e à  l'aid e d e quelque s paramètres . Plusieur s auteur s 
(Blemker e t coll . 2007 ) ;  (Arnold e t coll . 2000 ; Zajac e t coll . 2003) soulignen t l'importanc e d e la 
détermination d e l a géométri e musculair e personnalisé e pou r détermine r le s volume s 
musculaires, les aires physiologiques e t les bras de levier des muscles avec plus de précision et 
améliorer ains i le s modèles . Comm e l e note Zajac , de tels modèle s commencen t à  voir l e jour 
en utilisan t l'imageri e médical e mai s son t gourmand s e n temps d e calcu l e t l'incorporatio n d e 
données dans ces modèles personnalisés n'est pas évidente. 
Outre l'amélioratio n de s modèles , l a géométri e musculair e présent e e n elle-mêm e u n intérê t 
clinique certain . L a section suivant e présent e le s méthode s proposée s dan s l a littérature pou r 
déterminer cette géométrie e t illustre son intérêt clinique. 
II.3.1. Intérêt clinique de la géométrie musculaire 
Grâce au développement d e l'imagerie médicale , la géométne musculaire devient accessible au 
clinicien. D e nombreuse s étude s s'intéressen t à  mettre e n relatio n le s capacités fonctionnelles , 
la cinématique , o u l a cinétiqu e ave c l e volum e musculair e (souven t le s quadriceps ) che z le s 
patients ayan t sub i un e reconstructio n d u ligamen t crois é antérieu r (Arangi o e t coll . 1997 ; 
Williams et coll. 2005; Williams et coll. 2005; Makihara et coll. 2006; Konishi et coll. 2007). Le 
Tableau 9  présente 3  études récente s s'intéressan t à  la relation entre les forces musculaires , le 
contrôle moteu r e t l a morphologi e musculair e che z le s patient s ayan t bénéfici é d'un e 
reconstruction d u LCA . I l e n ressor t qu e l a connaissanc e d e l a morphologi e de s muscle s es t 
importante pou r évalue r l e succè s d e l a reconstructio n chirurgical e e t mieu x comprendr e le s 
troubles che z le s patient s dit s »no n coper s » , qu i n e s e son t pa s fonctionnel s suit e à  leu r 
opération. 
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Lampe et coll. (Lampe et coll. 2006) évaluen t le lien entre la spasticité e t la perte de volume des 
muscles d e patient s hémiparégiques . Enfin , d'autres étude s s e penchen t su r l'évolutio n d e l a 
géométrie musculaire avec l'entraînement, qu i reste controversée (Morse et coll. 2007). 
Tableau 9: Études sur la morpho ogie, la force et le contrôle musculaire des sujets LCAD 
Auteur Sujets 
Reconstructl 














Will iams e t 
coll. , 2005 
27 athlètes :  9 
LCAD C ' (36ans) . 
9LCADNC-{21 
ans) .  9  sains, 2 1 




coupes IR M 
EMG, 
FisoM" 
ischio (ST , 
SM, BFL , 
GRA), quad , 
gastrocnémi 
ens 
CSA" , Volum e 
LCAD NC " :  jambe blessé e | 
de 4 à 13 % par rappor t à 
jambe saine . 
VquadA/ischio 
jambe ;  C N M " 
VL jambe blessé e C  :  1 de 8% / 
N C : i  d e 13% . Pas de / 
siqnilicalive enire C et sain s 
CNM du VL et des 
gastrocnémiens Inférieu r pou r 
LCAD NC. Les C utilisen t + 
leurs ischi o qu e les sains . 
Makihara 
et coll. , 
2006 
16 LCAD (3? , 13 9 
23 ans ) aprè s 
reconstruction 
en flexion ; 
MisoC pui s 
MisoM à  t 
angles. 
BF, ST, SM 
V, Localisatio n 
JMT, Miso C 
ST jambe patho =  68 % jamb e 
saine 
Konishi e t 
col l . , 200 7 
70 LCAD ave c 
reconstruction LC A 
;39 :" . 319 ,2 1 
ans. 3 5 sujet s 
contrôle (sains ) :  25 
0 , lOy . 2 1 an s 
identification 
coupes IR M 
(Scion image ) 
BF, SM côté sain = patho. 
Raccourcissement d u S T côté 
patho (de 0 à 6cm) . 
MisoC jambe saine 132%BW , 
patho 126%BW , Pa s d e 
différence d e l'angle d'atteint e 
du moment maxima l 




GRA, SAR , 
MisoCA/olume 
quad 
Vquad path o :  1050 
(±304)cm3 ,  sain :  1125 (±324 ) 
cm3 ;  sujets contrôle :  1439 
(±280)cm3 
MisoC côté bless é <  côté sai n 
et sujets sains . 
MisoCA/ côté patho <  côté 
sain <  contrôle 
C ;  copers,  NC  :  non copers  ;  V  : volulme  ;  JMT :  jonction musculo-tendineuse  ;  muscles :  ischio :  isct}ioj'ambiers ;  quad :  quadriceps ;  BF :  biceps 
fémoral, Sll/I  : semi-membraneux, ST  :  semi-tendineux,  VL  :  vaste  latéral,  GRA:  gracile  ;  SAR :  sartorius. 
"CSA :  aire physiologique  ;  CNM :  contrôle neuro-musculaire  (évalué  par  déplacement  d'une  cible};  FisoM  :  Force isométrique  maximale  ;  MisoC 
= Moment  isocinétique  maximal  ;  MisoM :  moment isométrique  maximal 
II.3.2. Mise en place de la géométrie musculaire 
Dans s a thès e portan t su r l a «  Modélisation biomécaniqu e d e l a hanch e dan s l e risqu e d e 
fracture du fémur proximal » soutenue en août 2007, Jolivet (Jolive t 2007) propose une revue de 
bibliographie su r les méthodes de reconstruction de la section, du volume et de la géométrie 3D 
musculaire. I l en ressort que la plupart des études menées sur la reconstruction 3D des muscles 
utilisent la détection manuelle des contours des muscles sur des coupes jointives, ce qui est très 
coûteux e n temps. Pou r limiter l e nombre de coupes à  numériser , certain s auteur s (Cordie r 98, 
Blemker.. enwa n p49 ) utilisen t de s spline s entr e le s différent s contours , c e qu i nécessit e 
toutefois l'acquisitio n d e nombreux contours . Pou r estime r l e volume musculaire , l e nombre de 
coupes peu t êtr e rédui t e n modélisan t l e muscl e comm e u n côn e tronqué . Ce s méthode s 
fournissent l e volum e musculair e ave c un e précisio n acceptabl e (Norde z e t coll.) , mai s n e 
permettent pa s de connaître l a géométrie 3D des muscles. 
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D'autres auteur s (Cordie r e t coll. 1998) proposent de déformer un muscle générique de manière 
à minimise r l'énergi e d e déformation e t à  le faire correspondre au x contours su r le s images du 
sujet ;  l'inconvénien t d e cett e techniqu e étan t qu e l'obje t initia l doi t déj à êtr e trè s proch e d e 
l'objet à  reconstruire . Enfin , Pomer o e t coll . (Pomer o 2001 ) proposen t d'obteni r l a géométri e 
personnalisée d e muscle s d u rachi s en déformant u n objet génériqu e grâc e à  l a connaissance 
des points d'insertion e t de contours des muscles sur un nombre rédui t de sections. Cependant , 
comme mentionn é pa r Jolivet , i l es t délica t d e contrôle r l a déformatio n d'u n obje t générique , 
dont la forme ne permet pas de définir différentes régions . 
Jolivet propos e un e méthod e innovante , que nou s décrirons au chapitre 6 , e t sur laquell e nou s 
nous appuierons pour modéliser les muscles impliqués dans le mouvement du genou. 
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Synthèse et objectifs de l'étutde 
Cette revu e de bibliographie a  présenté le s techniques d e modélisation permettan t de quantifie r 
le mouvemen t e t le s effort s articulaires , faisant ressorti r leu r sensibilité au x différente s source s 
d'erreur. 
H en ressor t qu e l a cinématiqu e es t sensibl e au x artefact s de s tissu s mous , au x erreur s d e 
mesure de s système s d u mouvement , e t à  l a localisatio n de s repère s anatomiques . Le s 
artefacts lié s aux tissus mou s peuven t êtr e limités en utilisant des systèmes d'attache , tels que 
celui développ é a u LIO , qu e nou s utiliseron s pou r notr e étude . Le s erreur s d e mesur e de s 
systèmes optoélectroniques  son t relativemen t faibles dans de petits volumes de mesure (1mm) . 
Les erreur s d e localisatio n de s point s anatomiques , e t notammen t de s centres articulaires , n e 
sont pa s négligeables . Pou r s'affranchi r d e ce s erreurs , l'imageri e médical e commenc e à  être 
couplée à  l'analys e d u mouvement . Cependan t le s technique s proposée s pou r visualise r l e 
mouvement de s o s son t soi t irradiante s (utilisatio n d u C T et/o u d e l a fluoroscopie) , soi t l e 
mouvement n'es t visualis é qu e dan s de s pose s quasi-statique s (IRM) , soi t de s donnée s 
cadavériques sont recalées sur la cinématique du sujet (cinématique e t géométrie des os in vitro 
recalés su r l a cinématiqu e i n vivo) , c e qu i nécessit e de s hypothèse s supplémentaires . L e 
recalage de s o s dan s l e systèm e d'analys e d u mouvemen t s e fai t soi t pa r broche s intra -
corticales, fortement invasives , soit en utilisant des marqueurs externes. Seule une configuration 
de ce s marqueur s es t envisagé e e t l'information fourni e quan t à  la précision d u recalag e n'es t 
que partielle. 
Le calcu l de s effort s articulaire s es t particulièremen t sensibl e a u positionnemen t de s point s 
anatomiques, de s centre s articulaire s et , d e manièr e plu s controversée , au x caractéristique s 
inertielles des segments. 
Enfin, connaître l a géométrie musculair e personnalisé e de s patients présente u n intérêt cliniqu e 
certain e t es t essentie l pou r améliore r le s modèle s musculaires . Le s protocole s mi s e n plac e 
pour obteni r cett e géométri e utilisen t un e identificatio n manuell e de s contour s musculaire s su r 
de nombreuse s coupe s IR M ;  l a duré e d u traitemen t n e ren d pa s ce s méthode s applicable s 
dans un contexte clinique. 
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Dans ce contexte, cette thèse repose sur les hypothèses suivantes : 
<- L'intégratio n d e l a géométri e osseus e e t de s paramètre s inertiel s personnalisé s à 
l'analyse d u mouvement permettra une meilleure estimation des efforts articulaires. 
^ L a pris e e n compt e d e l a géométri e personnalisé e de s muscle s dan s le s modèle s 
musculaires permettr a d'améliore r l'estimatio n de s effort s musculaires , ligamentaire s e t 
de contact. 
^ L a géométri e musculair e personnalisé e ains i qu e le s effort s musculaire s e t intra -
articulaires son t de s données clinique s essentielle s à  une meilleure compréhensio n de s 
pathologies de l'appareil locomoteur . 
L'objectif d e notre travail est ainsi de contribuer à une meilleure compréhension des pathologie s 
de l'apparei l locomoteu r e n intégran t le s caractéristique s géométrique s e t mécanique s 
personnalisées d u suje t dan s le s modèles d'analys e d u mouvement . Cett e personnalisatio n s e 
fait selon deux grands axes : 
^ l'amélioratio n de s calcul s cinétiqu e pa r l a pris e e n compt e d e l a géométrie osseus e e t 
des caractéristiques inertielle s de chaque sujet 
Le systèm e bass e dos e EO S nou s perme t d'obteni r l a géométri e d e l'ensembl e de s o s e t de 
l'enveloppe extern e d u membr e inférieur . Connaissan t l a géométri e osseuse , de s repère s 
osseux peuven t êtr e défini s e t l e centre d e l a tête fémorale localisé . Grâce à  un recalage , ces 
informations peuven t êtr e intégrée s à  l'analys e d u mouvement . Ce s travau x fon t l'obje t d u 
chapitre 4. 
La géométri e osseus e e t de l'envelopp e extern e perme t d'établi r le s caractéristiques inertielle s 
personnalisées d e chaqu e segment . L e chapitre 5  présente commen t obteni r ce s paramètres , 
comment les intégrer dans les calculs cinétiques et l'impact de leur intégration sur la cinétique. 
-^ l a mise en place d'un protocole clinique de reconstruction de la géométrie personnalisé e 
des principaux muscles impliqués dans le mouvement du genou 
En adaptan t u n logicie l d e modélisatio n de s muscle s d e l a hanch e développ é a u LBM , le s 
muscles impliqués dan s le mouvement d u genou peuvent êtr e reconstruits à  parti r d'un nombr e 
76 
restreint de coupes. L'intégration d e cette géométri e dans l'analyse d u mouvement es t amorcée 
par le recalage des muscles sur les os. Le chapitre 6 présente ces travaux. 
Avant de débuter l a description de la personnalisation des modèles, nous présentons le s essais 
cliniques, qui nous ont permis de mettre en place cette personnalisation e t d'évaluer son impac t 
sur l'analyse d u mouvement. 
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///. Chapitre 3 : Essais cliniques 
Notre proje t d e recherch e a  ét é men é dan s deu x laboratoires , don t le s protocole s d'analys e 
diffèrent auss i bie n pa r l e matérie l utilis é qu e pa r l e traitemen t de s données . Ce s différence s 
sont à  la fois enrichissantes e t contraignantes, contrainte s don t i l a fallu tenir compte lor s de la 
mise en place des essais suivants : 
- le s essais cliniques mené s a u LIO sur 1 0 sujets sains e t 5  sujets pathologique s (essai s LCA ) 
ont permi s d e mettr e e n plac e l a personnalisatio n de s modèle s e t d'évalue r leu r impac t su r l a 
cinétique. 
- les essais d e validation su r l e recalage des os dans l e repère d'analyse d u mouvement e t sur 
l'estimation fonctionnelle d u centre de la tête fémorale ont été menés au LBM sur 5 sujets sains 
(essais LBM). Ces essais ont permis de mettre en place un protocole de recalage amélioré. 
Nous décrivon s ic i le s essai s clinique s LCA , don t le s donnée s son t exploitée s dan s tou s le s 
chapitres suivants. Les essais de validation sont, quant à eux, présentés au chapitre 4. 
La déchirure du ligamen t croisé (LCA) engendre un e instabilit é articulaire importante , qui cause 
une limitation fonctionnelle d u genou. Différents traitements peuven t êtr e utilisés afin de rétabli r 
la fonctio n articulaire , tel s qu e le s reconstruction s ligamentaire s e n utilisan t (1 ) un e greff e d u 
tendon patellaire , (2 ) un e greff e d u tendo n d u semi-tendineu x e t gracil e o u (3 ) un e prothès e 
synthétique. L e projet mené par Alexandre Fuentes et Luis Fernando Requiao du LIO de l'École 
de technologi e supérieur e e t d u Centr e d e recherch e d u CHU M (Montréal , Canada ) vis e à 
évaluer s i à  l'instan t o ù le s patient s ayan t sub i l'un e d e ce s reconstruction s ligamentaire s on t 
l'autorisation d e pratique r de s sport s d e contac t e t de s activité s physique s plu s exigeantes , l e 
genou es t fonctionnellemen t prêt . Un e analys e d e l a biomécaniqu e tridimensionnelle , un e 
évaluation de la proprioception ains i qu'une évaluation de la performance fonctionnelle du genou 
permettront de vérifier si l'articulation a  retrouvé ses fonctions articulaires normales. 
A c e jour , le s analyse s d e l a biomécaniqu e tridimensionnell e menée s a u LI O utilisen t de s 
modèles biomécaniques générique s pour calculer le s chargements articulaires e n fonction de la 
position de s membres , des forces a u so l e t des mesure s anthropométrique s d u sujet. L a mise 
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en plac e d'u n modèl e personnalis é nécessit e de s examen s complémentaire s 
(stéréoradiographie e t IRM). 
Le protocol e cliniqu e présent é ci-dessou s a  été accepté pa r le s 5 comités d'éthiqu e concerné s 
(École d e Technologi e Supérieure , Centr e hospitalie r d e l'Universit é d e Montréa l (CHUM) , 
Hôpital du Sacré-Coeur de Montréal , Centre de recherche interdisciplinaire e n réadaptation d u 
Montréal métropolitain . Hôpita l Maisonneuve-Rosemon t d e Montréal) . L e formulair e d e 
consentement sign é pa r le s volontaire s es t fourn i e n Annex e 3 . L'ensembl e d e cett e étud e 
clinique est mené en étroite collaboration avec Alexandre Fuentes. 
111.1 Sujets 
Les sujets suivants participent au protocole complet : 
- 1 0 jeunes homme s sains , ayant effectu é un e évaluation clinique ave c u n orthopédiste afi n de 
s'assurer qu'il s n e présenten t aucun e blessur e au x membre s inférieurs . L'âg e moye n es t d e 
28.7±3.6^ans, la taille moyenne de 1.77+0.06m et le poids moyen de 75±8kg . 
- 5  participant s ayan t un e ruptur e ligamentair e d e grad e 1 1 o u II I confirmé e pa r l e chirurgie n 
orthopédiste e t qui sont en attente d'une reconstructio n ligamentaire . L'âge moyen est de 28.8 ± 
2.3ans, la taille moyenne de 1.76±0.07m et le poids moyen de 78±11 kg. 
Les sujet s n e présenten t aucun e autr e pathologi e orthopédiqu e ( à l'exceptio n d e lésion s 
méniscales, accompagnan t souven t un e ruptur e d u LCA ) o u neurosensoriell e au x membre s 
inférieurs, aucun problème d'équilibre , n i de pathologies pouvan t interfére r avec le s évaluation s 
(par ex. capacité à marcher sur un tapis roulant). 
111.2 Évaluation s 
L'évaluation cliniqu e (mesure s clinique s e t test s d'instabilit é articulaire , questionnaire s 
subjectifs), l'évaluatio n d e l a performanc e d u geno u (tests fonctionnels) , e t l'évaluatio n d e l a 
proprioception ne son t pa s détaillée s ici . Nou s présenton s plu s e n détail s le s essai s dont le s 
données sont exploitées dans le cadre de cette thèse. 
' Écar t type 
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III.2.1. Évaluation biomécanique 
in.2.1.1. Matériel 
-^ Tapi s ADAL 
Les participant s marchen t su r u n tapi s roulan t instrument é ADAL3DM-F-C0P-M z (Médica l 
Développement, France) . Ce tapis possède une plateforme de force intégré e sous chacune des 
deux bandes , qui enregistre l'amplitude de s forces e t des moments agissan t a u sol en 3D. Une 
étude bibliographique , u n contac t ave c le s fournisseurs e t le s auteur s d'u n protocol e comple t 
d'évaluation d u tapi s ADA L (Blac k I . e t coll . 2006 ) ains i qu'un e collaboratio n ave c l e LB M on t 
permis d'ébaucher u n protocole. Un outil a été mis au point pou r effectuer u n premier calibrag e 
des forces verticales. Un protocole complet reste à être mis en place pour permettre d'évaluer l a 
précision d e l a localisation d u centre d e pressio n e t d e l'amplitud e d e toutes le s composante s 
des forces et moments du tapis. 
^ Systèm e VICON 
Les déplacements 3 D des marqueur s réfléchissant s son t enregistré s pa r un système d'analys e 
de mouvemen t VICO N à  6  caméra s (Oxfor d Metric s Ltd.) à  un e fréquenc e d'acquisitio n d e 
120Hz. Détermine r rigoureusemen t l a précisio n d u systèm e VICO N es t un e procédur e longu e 
qui nécessit e du matérie l spécifique. Ainsi, un compromis entr e l'exhaustivit é d e l'évaluation d e 
la précisio n e t l a charg e d e travai l qu'ell e requier t doi t êtr e trouvé . U n protocole a  ét é mi s e n 
place e n collaboratio n ave c l e LB M e t a  permi s d e détermine r l a précisio n ave c laquell e l e 
système fournit  l a distance entr e deux marqueur s placé s sur un bâton de calibrage. L e bâton a 
été déplac é dan s tou t l e volume de mesure (e n translation pui s e n rotation) , le s caméras étan t 
placées comm e pou r l'analys e d'u n membr e droi t ( 4 caméras à  droite , 2  à  gauche ) pui s d'u n 
membre gauch e ( 4 caméra s à  gauche , 2  à  droite) . Pou r l'u n de s essais , u n dizain e d e 
marqueurs on t ét é placé s dan s l e volume. L e volume d e mesur e es t de 2*2.1 *3m. L a distance 
de référenc e de s marqueur s a  ét é mesuré e pa r u n pie d a  couliss e «  DIGIMATIC »  Mitutoy o 
(Résolution 0.01mm, précision ±0.02mm, répétabilité = 0.01mm). 
Nous obtenon s un e erreur systématique inférieur e à  0.2mm ave c le s caméras placée s à  droite 
et 0.4 mm à gauche. L'erreur aléatoir e des caméras es t inférieure à 0.9mm à  droite et 1.2 mm à 
gauche. L'erreu r es t plu s important e pou r u n mouvemen t d e rotatio n qu'u n mouvemen t d e 
translation ;  l a présenc e d'autre s marqueur s dan s l e volum e n'influenc e pa s le s résultats . L e 
résidu de s caméra s fourn i pa r VICO N doi t êtr e inférieu r à  0.8 mai s n e perme t pa s d e prédir e 
81 
l'erreur. Ainsi, pour connaître précisément l'erreu r au cours d'un enregistrement, on peut évaluer 
la déformation des corps rigides ou le résidu fourni pour chaque marqueur . 
<> Système s d'attache des marqueurs 
Les participant s porten t de s sandale s neutre s (Portofino ) e t son t équipé s d e différent s corp s 
rigides pour enregistrer l a position du pied, du tibia, du fémur et du bassin (Figure 27): 
- un corps rigide portant 4 marqueurs est fixé sur la sandale 
- un e plaque tibiale e n plexiglas, munie d e 4 marqueurs , es t placé e su r l e bord antéro-intern e 
du tibia par deux bandes velcro 
- une ceinture sacrale est serrée à l'aide de bandes velcros autour du bassin du sujet. Un corps 
rigide mun i de 4 marqueurs es t fixé à  l'arrière d e cette ceinture . Ces marqueur s permetten t d e 
suivre le mouvement du bassin au cours de la marche du sujet. 
- un harnais, aussi appelé exosquelett e (Figur e 27 c) est fixé par deux ortho plastes (A et B sur 
la figure) , qu i viennen t s e place r entr e le s tendon s d u participant . U n poin t d'appu i (C ) es t 
également plac é a u nivea u d u condyl e interne . Un e arch e (D ) reli e le s orthoplastes . Un e tig e 
verticale (E) , long e l a parti e intern e d e l a cuiss e e t s e termin e pa r un e band e velcr o (F) , qu i 
permet d e fixer l e système à  la partie proximal e d e la cuisse. Ce système a  été validé pa r des 
études fluoroscopiques (Sat i et coll. 1996; Ganjikia et coll. 2000), qui ont permis de conclure que 
ce systèm e perme t d e mesure r de s mouvement s couplé s ave c un e précisio n d e 0.4 ° e n 
abduction/adduction, d e 2.3 ° e n rotatio n axial e e t d e 2.4m m e n translatio n antéro-postérieur e 
(Hagemeister e t coll . 1999) . La répétabilité intra-observateu r a  été évaluée sur 1 5 sujets lors de 
la marche :  le coefficient intra-classe s de Kadaba atteint 0.96 pour le calcul de l'angle d e flexion, 
0.91 pou r l'angl e d'abductio n e t 0.8 4 pou r l'angl e d e rotatio n tibial e (Fuentes Dupr é e t coll . 
2004). Sur une étude menée sur 12 sujets avec repositionnemen t d u système pa r 3 opérateurs, 
Labbe obtient une répétabilité moyenn e inter et intra observateur inférieure à 1.3°(Labbe et coll. 
2006). L e déplacemen t pseud o statiqu e d e c e systèm e pou r différent s angle s d e flexio n d u 
genou a été quantifié e t comparé à d'autres système s d'attache (Sudhof f e t coll . 2007). I l en est 
ressorti qu e les déplacements étaien t faibles en translation et en rotation dans le plan sagittal et 
frontal (erreurs moyennes inférieure s à  5mm et 1.5 ° respectivement) . E n revanche dans le plan 
axial, l'erreur moyenn e atteint 7°. 
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Figure 27 : (a) suje t debou t su r l e tapis roulant , mun i d e l'ensemble de s système s d'attache , (b) 
ceinture sacrale et (c) harnais fémoral (issu de Hagemeister, 2005). 
III. 2.1.2. Calibrage : définition des repères 
Le LIO a développé un e nouvell e méthod e de calibrage des mouvements (Hagemeiste r e t coll . 
2005). De s système s d'axe s anatomique s orthonormé s son t défini s su r l e fému r e t l e tibi a à 
partir de marqueurs externes mais aussi de différents mouvements . 
Les centres articulaires sont définis comme suit : 
- le centre articulaire de la hanche (CTF) est défini à partir d'un mouvement d e circumduction de 
la cuisse de 10 secondes. H es t calculé comme étant le point dont le mouvement es t minimal par 
rapport à  l'exosquelett e e t à  l a ceintur e sacral e a u sen s de s moindre s carré s (Sisto n e t coll . 
2006). 
- l e centre articulair e d e la cheville (AJC) es t défin i comme l e milieu des marqueur s placé s su r 
les malléoles interne et externe. 
- l e centr e articulair e d u geno u (KJC) es t défin i comm e l a projectio n d u milie u de s condyle s 
(pointés ave c u n styl o VICON ) su r l'ax e hélicoïda l moyen . Ce t ax e es t calcul é à  parti r d'u n 
mouvement de flexion-extension (entr e 0 et 60^ ) du geno u sans mise en charge. 
Les repère s geno u e t chevill e son t décrit s dan s l e tableau e n Annexe 4 . Leu r ax e longitudina l 
relie le s centres articulaires . L'ax e antéropostérieur d u genou es t obtenu à  parti r d e l a position 
dans laquell e l e fému r e t l e tibi a son t aligné s dan s l e pla n sagittal . Pou r l a cheville , l'ax e bi -
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malléolaire défini t l'ax e médio-latéral . Pour l e repère hanch e l'axe médio-latéra l reli e le s épines 
iliaques antérieure s e t l'axe longitudinal es t l e même que celu i du repèr e genou (reli e l e centre 
genou au centre hanche) . Pour tous ces repères , le troisième ax e s'obtient pa r produit vectorie l 
des deux autres. 
Par ailleurs , de s repère s son t défini s à  parti r de s 4  marqueur s situé s su r chaqu e systèm e 
d'attache. L a position d e ces repères par rappor t au x repères anatomiques es t définie au cours 
du calibrag e statique . Ainsi , à  parti r d e l'enregistremen t d u mouvemen t de s marqueurs , l a 
position de s repère s lié s à  ce s marqueur s ser a connu e tou t a u lon g d u cycl e d e marche . L a 
position des repères anatomiques au cours du mouvement s'en déduira. 
III. 2.1.3. Acquisitions 
Une périod e d'adaptatio n d e march e su r tapi s roulan t d e 1 0 minutes perme t a u participan t d e 
s'habituer au x conditions expérimentales . Cett e période perme t d'obteni r des cycles de march e 
reproductibles (Va n d e Putt e 2002) . L a vitesse confortabl e d e march e es t défini e duran t cett e 
période. Deu x période s continue s d e 3 0 seconde s d e march e à  un e vitess e confortabl e son t 
enregistrées, ce qui permet d'enregistrer enviro n 50 cycles de marche. Deux autres périodes de 
30 secondes sont enregistrées à vitesse rapide (20% supérieure à la vitesse confortable). 
Avec un e autorisatio n supplémentair e a u formulaire d e consentement , l a march e d u suje t es t 
enregistrée par une caméra vidéo, afin d'analyser qualitativemen t sa démarche globale. 
L'ensemble d e l'évaluation biomécaniqu e dure environ 1h30 . 
III.2.2. Évaluatio n de l'activité électromyographique de s muscles 
du genou. 
L'activité musculair e d u muscl e droi t fémoral , d u bicep s fémoral , d u sem i membraneu x e t d u 
gastrocnémien média l es t évalué e à  l'aid e d u systèm e d'électromyographi e Myomonitor ® 111 
{Delsys). De s électrode s d e surfac e permetten t d'enregistre r cett e activit é duran t l'évaluatio n 
biomécanique d e l a marche ains i que pendan t l'évaluatio n d e l a force maximale . Ces muscle s 
ont été choisis pour leur rôle important dans la stabilité dynamique du genou (Lass et coll. 1991 ; 









Position de l'électrod e 
50% entre l'épine iliaque antéro-
supérieure et la partie supérieure de 
la rotule 
50% entre l'ischion e t l'épicondyl e 
tibial latéral 
50% entre l'ischion e t l'épicondyl e 
tibial médial 
partie proéminente du ventre du 
muscle 
Figure 28: (a) Sujet muni des électrodes et portant le système Myomonitor sur le dos ; (b) position 
des électrodes 
IIL2.3. Évaluation de la force muscidaire 
Le protocol e d e mesur e d e l a forc e d e contractio n isométriqu e maximal e de s muscle s 
fléchisseurs e t extenseurs du genou a été mis en place en collaboration avec Sylvie 
Nadeau (Institut de Réadaptation de Montréal). Le sujet est assis sur une table, son bassin 
est immobilis é à  l'aide d'une ceintur e d e sécurité (cf.Figur e 2 9 a) . S i nécessaire , des support s 
en mousse sont placés sous la cuisse du sujet pour s'assurer que l'angle de flexion du genou au 
repos est de 90° . L'expérimentateur plac e un dynamo mètre manuel (LaFayette ) a u milieu de la 
jambe d u suje t e t encourag e l e suje t à  atteindr e progressivemen t s a forc e maximale . 
L'expérimentateur veill e à contrer la force du sujet, de manière à ce que le genou reste à 90°de 
flexion. 2 contractions isométriques de 5 secondes sont enregistrées et suivies d'une période de 
3 minute s d e repo s entr e chaqu e contraction . S i l'écar t entr e le s deu x force s mesurée s es t 
supérieur à 10%, une 3 '^"^ contraction est enregistrée. 
La force maximal e d e contractio n d u gastrocnémien es t évalué e e n demandant a u suje t de se 
mettre su r un e jamb e su r l a point e de s pied s (cf . Figur e 2 9 b) . L'évaluatio n d e l a forc e 
musculaire dure environ 15 minutes. 
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Figure 29: (a) Installation du sujet pour l'évaluation d e la force maximale des ischiojambiers et des 
quadriceps ; (b) évaluation de la contraction maximale des gastrocnémiens 
III.2.4. Examen de stéréoradiographie 
Le patient signe le formulaire d'information e t de consentement e t revêt une jaquette d'hôpital ou 
des pantalons courts . Des marqueurs radio opaques sont placés (cf . chapitre recalage) . Le sujet 
est positionné dans la cabine EOS®de manière a être parallèle à l'un de panneaux détecteurs et 
perpendiculaire à  l'autre e t doi t mainteni r un e positio n stabl e e t confortable pendan t enviro n 5 
minutes san s bouger . L e sujet s e tient jambe droit e tendue légèremen t (enviro n u n demi-pied ) 
en avant de la jambe gauche, de manière à s'assurer que les genoux ne se superposent pas sur 
la vu e d e profil . Ce t exame n d e stéréoradiographi e dur e enviro n 2 0 minutes , don t 1 5 son t 
consacrées à la préparation du sujet. 
Figure 30: Sujet positionné dans la cabine EOS 
III.2.5. IRM du membre inférieur 
Le sujet, vêtu d'une jaquette d'hôpital e t muni de marqueurs (cf . chapitre recalage) , s'allonge sur 
un matelas . S a jamb e es t immobilisé e à  l'aid e d'un e attèl e (cf . figure) . U n exame n IR M d e 
l'ensemble d u membr e inférieu r es t réalisé . L'exame n dur e enviro n 1h , don t 3 0 minute s son t 
consacrées à l'acquisition. Les détails du protocole IRM sont fournis au chapitre 6. 
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IV. Chapitre 4 : Intégration de la géométrie osseuse 
personnalisée à l'analyse du mouvement 
Le mouvemen t de s articulation s es t obten u à  parti r d e l'enregistremen t d e l a positio n d e 
marqueurs externes , don t o n connaî t l a positio n pa r rappor t à  de s point s anatomiques . L e 
chapitre 2  a présenté le s erreur s liée s à  l a localisation d e point s anatomique s externe s e t des 
centres articulaires. 
Le systèm e EOS ® (Dubousse t e t coll . 2005 ) nou s perme t d'obteni r l a géométri e 3 D 
personnalisée de s o s à  parti r d e deu x cliché s stéréoradiographique s bass e dose . I l sembl e 
intéressant d e combine r cett e modalit é ave c l'analys e d u mouvement , afi n d e visualise r l e 
mouvement de s o s de s sujets a u cours d e l a marche , d'exprimer le s courbes cinématique s e t 
cinétiques dan s de s repère s directemen t lié s à  l a géométri e de s os , d e personnalise r l a 
géométne de s structure s anatomique s e t de s paramètre s inertiel s e t d e localise r le s centre s 
articulaires de manière plus précise. 
Dans ce chapitre, nous exposons : 
-> commen t obtenir la géométrie personnalisée à partir de deux clichés basse dose 
^ commen t choisi r le repère osseux permettant de localiser les os, 
^ commen t intégrer les os dans le repère d'analyse du mouvement. 
IV.1 Obtention d e l a géométrie 3 D osseuse personnalisé e 
La reconstructio n 3 D est effectuée à  partir de deux clichés face/profi l stéréoradiographiques d u 
membre inférieu r du patient . Ces images sont acquises avec l e système basse-dos e EOS® , qui 
permet d'acquéri r simultanémen t le s vue s d e fac e e t d e profi l d u patient , ave c un e dos e 
d'irradiation 1 0 fois inférieur e à  un e radiographi e standard . La reconstructio n s e fai t selo n le s 
étapes suivantes : 
^ de s contour s e t point s anatomique s caractéristique s de s structure s (o s e t envelopp e 
externe) sont identifiés sur les clichés. 
<' u n modèl e 3 D de référenc e es t obten u à  parti r d e coupes scanner . Différente s région s 
sont définies (trochlée, condyles fémoraux etc.). 
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<• l'algorithm e NSC C développ é pa r l e LB M e t l e LI O (Laport e e t coll . 2003 ) déform e c e 
modèle d e référence , pou r qu e le s contour s rétro-projeté s d e ce dernie r corresponden t 
aux contours identifiés sur les clichés. 
Afin de tenir compte des grandes variations dans la longueur des os selon les personnes, les os 
sont découpé s e n 3  partie s :  l'épiphys e proximale , l a diaphys e e t l'épiphys e distale . Ainsi , 
chaque parti e es t reconstruit e indépendammen t (l a diaphyse es t prolongé e a u besoin) pui s les 
parties reconstruites sont assemblées. 
Les reconstruction s d u fémur on t ét é validée s ave c un e précisio n moyenn e d e 1m m ( 2 RM S 
2.8mm, max 5mm) su r 8 fémurs secs (Laporte e t coll . 2003) e t 1.1m m (2RM S 2.4-3.2mm, max 
7mm) su r 4 fémurs arthrosiques i n vivo (Baue r 2002) . La précision de l a reconstruction d u tibia 
proximal a  été estimé e su r 7  tibias sec s (Laport e 2002 ) e t 4  tibias arthrosique s i n vivo (Baue r 
2002). L'erreur moyenn e es t de 0.7mm i n vitro e t 1.2 à  1.6mm i n vivo (2RMS =  1.8mm i n vitro ; 
3.8-4.2mm in vivo ;  max 4.8mm in vivo ;  7.3 in vivo). 
Afin d e compléte r l a reconstructio n d u tibi a proximal , l a diaphys e e t l e tibi a dista l on t ét é 
reconstruits e n collaboration avec Viviane Khoury , radiologu e au CHUM Notre-Dame (Montréal , 
Canada) e t Benjami n Aubert , informaticie n a u LBM . L a descriptio n de s point s e t contour s à 
identifier ains i que l a gestion de s fichiers nécessaire s à  cette reconstructio n son t précisée s e n 
Annexe 5. 
La précisio n de s reconstruction s a  ét é validé e su r 6  tibia s secs . O n obtien t de s erreur s 
moyennes d e l'ordr e d e 1. 5 m m (2RM S =  4mm ) pou r le s différente s région s d u tibi a dista l 
comme du tibia proximal (cf . Annexe 5 pour plus de détails). 
Le fai t d'obteni r de s erreur s nettemen t supérieure s au x étude s précédente s (Laport e 2002 ) 
provient en partie du fait de comparer les tibias entiers et non les tibias proximaux, ce qui affecte 
le recalag e effectu é préalablemen t a u calcu l d'erreur . Le s erreur s relativemen t importante s 
s'expliquent e n parti e pa r l a difficult é d e localisatio n d e plusieur s point s e t contour s :  le s 
plateaux tibiaux son t difficile s à  voir e t à  différencier, l a tubérosité tibiale es t difficilement visibl e 
en vue de face et représente une surface et non un point, le bord postérieur intern e es t délicat à 
placer. L a difficult é d e localisatio n d u somme t extern e dista l su r l a vu e d e profi l es t 
probablement à  l'origine d e la torsion anormale observée . Une amélioration de la reconstructio n 
du tibi a es t nécessair e e t fai t l'obje t d'u n proje t d e recherch e e n cours . Dan s notr e présent e 
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recherche, ce n'est pas tant l a géométrie précis e que l'orientation de s axes lié s au tibia qu i est 
importante. 
IV.2 Repère s osseu x 
Pour pouvoi r localise r u n o s dan s l'espace , i l es t nécessair e d e lu i attacher u n référentiel . Ce 
référentiel caractéris e l a position d e l'o s d e manièr e fiable , à condition qu'i l soi t insensibl e au x 
bruits de reconstructio n éventuel s de s modèle s osseu x :  une déformation très local e de l'os n e 
doit pas modifier l'orientation du repère. Cette robustesse du repère au bruit dépend directement 
des références anatomiques utilisées pour le définir. 
Par ailleurs , le s axes d e ce référentie l doiven t facilite r l'interprétatio n cliniqu e d e l a position d e 
l'os. Selo n l e contexte clinique , on sera donc amen é à  définir différent s repères . Pa r exemple , 
pour la pose de prothèse de genou pa r navigation chirurgicale, on cherchera à  définir des axes 
proches de l'axe centro-médullaire pa r où s'insère l a tige de la prothèse e t de l'axe passant pa r 
les bord s postérieur s de s condyle s (utilis é visuellemen t pa r l e chirurgie n lor s d e l a coup e 
osseuse). E n analys e d u mouvement , o n chercher a à  défini r de s axe s proche s de s axe s 
fonctionnels du mouvement e t de l'axe mécanique des os. 
Parallèlement a u développemen t de s technique s d e reconstructio n 3 D à  parti r d e cliché s 
stéréoradiographiques, le LBM a développé plusieurs repères permettant de localiser ces os. 
Nous présenton s ic i le s 9  repères , don t nou s avon s évalu é l a sensibilit é au x bruit s d e 
reconstruction par une étude de reproductibilité (coll . B. Schiatterer, M . Julia, A. Assi). 
Le principe d'une étud e de reproductibilit é es t l e suivant :  un même os est reconstrui t plusieur s 
fois pa r plusieur s opérateurs . Ce s différente s reconstruction s on t don c toute s d e légère s 
variations mai s représenten t toute s l e mêm e o s dan s un e mêm e position . L a variatio n d e 
position e t d'orientatio n de s repère s attaché s à  ces reconstruction s d u mêm e o s traduisen t l a 
sensibilité de s repère s au x bruit s d e reconstruction . E n évaluan t l a vanatio n de s repère s 
construits à partir des différentes reconstruction s d'un même opérateur (étud e intra-observateur ) 
puis de tous les opérateurs réuni s (inter-observateurs) , on est en mesur e d'estime r l'incertitud e 
avec laquelle les repères localisent u n os. 
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IV.2.1. Repères liés au tibia 
Une étud e préliminair e (Seou d 2005 ) a permi s d e défini r u n repèr e d u tibi a proxima l (L3) , 
utilisant l e barycentr e de s plateau x tibiau x e t u n pla n passan t pa r le s condyles postérieurs . A 
partir de s travau x d e Seou d e t Nodé-Langloi s (Nodé-Langloi s 2003) , RepTibia l a  ét é défin i 
comme suit ;  l'origine es t définie à l'intersection de l'axe diaphysaire avec la surface préspinale ; 
l'axe vertical reli e l e barycentre d e la surface articulaire distale à  l'origine. Le s autres axe s sont 
définis comm e pou r l e repèr e L3 . Un e étud e préliminair e ayan t montr é qu e le s axe s d e c e 
repère et l'origine d u repère L3 étant les plus reproductibles, 2 repères ont été définis, avec pour 
origine l e barycentr e de s plateau x tibiaux . L'ax e vertica l reli e l'origin e d u repèr e ave c soi t l e 
barycentre d e l a surface articulair e distal e soi t l e milieu de s malléole s (identifiée s sou s IdefX) . 
Au v u de s premier s résultat s d e reproductibilit é (Schiattere r 2006) , u n quatrième repèr e a  été 
défini pou r êtr e à  l a fois reproductibl e e t cliniquemen t intéressan t pou r le s pose s d e prothèse . 
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Figure 32: Repères définis su r le tibia 
IV.2.1.1. Revroductibilité  des révères liés au tibia 
-V- Méthod e 
9 tibias in vivo ont été reconstruits 3  fois par 3 opérateurs e t 2 fois par un quatrième opérateur . 
Ainsi, on dispose de 99 tibias pour l'étude de reproductibilité inter-opérateurs . 
L'étude d e reproductibilité s'effectue selo n les étapes suivantes : 
1. Calcul des repères osseux sur chaque os reconstrui t 
2. Calcul d'un repère osseux moyen à partir de l'ensemble des reconstructions d'un même os. 
3. Calcul de l'écart entre chaque repère reconstruit au repère moyen. 
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4. Test s statistique s :  on évalue a  posteriori si l e repèr e moye n a  un sens, en vérifiant qu e le s 
échantillons utilisé s pou r calcule r ce s repère s moyen s son t statistiquemen t équivalents . U n 
échantillon correspond à un ensemble de reconstructions des 9 sujets. Par exemple pour l'étud e 
de la variable R X de RepTibia , l'échantillon 1  sera composé des 9 écarts à la moyenne R X de la 
première reconstruction de l'opérateur 1  des 9 sujets. 
Tableau 10 : Définition des échantillons à partir des différentes reconstructions (Reconsi à 3) des 
9 sujets (S1 à 9) par les 4 opérateurs (Opi à  4). 




















Le test d e Friedma n perme t de vérifier s i l'on peu t calcule r un e moyenne entre les repères des 
différents échantillons . 
5. Évaluation des écart s à  la moyenne :  Si l'ensemble de s écarts à  la moyenne pou r toutes les 
reconstructions e t tou s le s opérateur s sui t un e lo i normale , l'écar t typ e nou s inform e d e l a 
dispersion des écarts au repère moyen : 95% des écarts au repère moyen sont compris dans un 
intervalle de deux écarts type autour de la moyenne des écarts. En revanche, si les données ne 
suivent pas une loi normale, ceci n'est plus valable. On peut alors tracer par exemple des boîtes 
à moustache , qu i nou s indiquen t l'écar t médian , l'écar t moyen , l e premie r e t dernie r quartil e 
ainsi qu e l'écar t maxima l e t minimal . L e 95^ "^ ® centil e d e l a valeu r absolu e de s écart s à  l a 
moyenne nous indique l'intervalle d e confiance à 95% (1C95%). 
•O- Résultat s 
Le test de Friedma n indiqu e un e différence entr e les échantillons. Les échantillons à  écarter ne 
sont pa s le s mêmes selo n le s variables étudiée s e t leur s valeurs son t semblables à  celles de s 
autres échantillons . D e plus, la plupart de s tibias on t un e forme relativemen t bruité e a u nivea u 
des plateaux tibiau x qu i sont difficilement visibles su r les radiographies ;  il est délicat d e fixer l e 
seuil acceptabl e d e qualit é d e reconstruction . Nou s avon s don c gard é l'ensembl e de s 
échantillons pour le calcul du repère moyen. 
Les valeurs n'étan t pa s toutes répartie s suivan t un e lo i normale, l'analys e d e l a reproductibilit é 
se base sur les boîtes à moustache e t sur le 95èmè centile. 
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Les boîte s à  moustach e représenten t l a répartitio n de s valeur s absolue s de s écart s à  l a 
moyenne :  les 1^ ' ^ et 3^ "^ ® quartiles corresponden t au x bords inféneur e t supérieur de la boîte, la 
médiane correspond à un trait noir , la moyenne correspond à un trait rouge (valeur indiquée) , et 
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Figure 33: Répartition des valeurs absolues des écarts à la moyenne pour les variables des 
repères tibiaux (4 opérateurs, 9 tibias, 99 reconstructions) 
Le tableau ci-dessous indique le 95^ "^ ® centile des écarts absolus à la moyenne. 







35ème centile pour les variables des repères tibiaux 





































-> Interprétatio n 
Translations 
Conformément à  l'étud e préliminaire , o n obsen/ e un e meilleur e reproductibilit é d u barycentr e 
des plateau x tibiau x pa r rappor t à  l'intersectio n d e l'ax e diaphysair e ave c l a surfac e spinale . 
Globalement, l a reproductibilité en translation est très bonne pour le barycentre des repères 
tibiaux, ave c un e erreu r moyenn e inférieur e à  0.5mm , 1095 % inférieu r à  1. 5 m m e t u n 
maximum inférieur à 3.4mm. 
Rotations 
Autour de l'axe longitudinal, la reproductibilité es t moindre :  IC95% atteint 1 1 "(écart maxima l de 
20^). Autou r d e l'axe AP (RX ) e t ML (RZ) , 1095 % reste respectivemen t inférieur s à  1.5° (écart 
maximal 1.6" ) pou r le s repère s défini s su r l e tibi a entie r e t 2°(écar t maxima l 5°)  pour L3 . E n 
somme, les 4 repères défini s sur le tibia entier ont une reproductibilité comparable en rotation et 
sont plus reproductibles que L3. 
•^ Bila n 
Les 4 repères défini s sur l e tibia entier son t comparables e n termes de sensibilité au x bruit s de 
reconstruction. Dan s l a suit e d e c e travail , nou s retenon s RepTibia4 , qu e nou s nommeron s 
RepTibia, qu i présent e l'avantag e d'êtr e défin i à  parti r d e point s utilisé s e n cliniqu e :  l'ax e 
longitudinal de ce repère joint l e milieu des malléoles, souvent considéré comme l e centre de la 
cheville, à  l a projectio n d e l'ax e diaphysair e su r l a surfac e spinale , correspondan t a u poin t 
d'entrée de s tiges médullaires . L'origine d u repère est située au barycentre des plateaux tibiaux, 
afin d'optimise r l a reproductibilit é e n translation d e ce repère . E n somme, ce repèr e perme t d e 
quantifier le s translation s e t le s rotation s autou r de s axe s M L e t A P dan s u n intervall e d e 
confiance de 1.5mm et 1.5°. Les rotations autour de l'ax e longitudinal doivent être analysés avec 
précaution (IC95 % =  11') . L'amélioratio n e n cours de s reconstruction s d u tibia , e t notammen t 
des condyle s tibiaux , permettr a d e mieu x quantifie r l a rotatio n d u tibi a autou r d e so n ax e 
longitudinal. 
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IV.2.1.2. Définition des repères liés au fémur 
L'ISB (Wu e t coll . 2002) propos e u n repèr e fémoral basé sur les épicondyles e t l e centre d e la 
tête fémorale. Dans le cadre d'une étude sur la cinématique fémoro-patellaire, Gabrielli (Gabriell i 
et coll . 2004 ) propos e u n repèr e proch e d e celu i d e l'ISB , e n utilisan t l e centr e de s sphère s 
modélisant le s condyles postérieurs et la tête fémorale. La reproductibilité de ce repère, évaluée 
sur des fémurs i n vitro et in vivo, est très bonne, avec une erreur moyenne inférieur e à  0. 5 mm 
en translation, 0.6°en rotation. 
Dans le cadre de la mise en place d'outils pour la navigation chirurgicale, Nodé-Langlois (Nodé-
Langlois 2003 ) propos e u n repèr e s e basan t su r l e bor d postérieu r de s condyle s pou r défini r 
l'axe médio-latéral . Pa r ailleurs , Schiattere r (Schiattere r 2006 ) propos e de s repère s utilisan t 
l'intersection d e l'axe diaphysaire avec la trochlée, point d'entrée de s tiges centromédullaires e t 
le bord postérieur des condyles, utilisés pour orienter la prothèse. Le tableau ci-dessous résum e 
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DT*-CTF* 
Z : projection sur le plan 






DT : Intersection de  l'axe diaphysaire avec la troctilée ; IVIiSptiéresPost : Milieu des centres des sptières condyliennes 
postérieures ;  CTF : centre de la tête fémorale ; BaryCWL : barycentre du condyle médial/latéral; SomPostM/L : sommet 
postérieur du  condyle médial/latéral;  SptièrePostlWL : centre de la sphère condylienne postérieure médiale/latérale 
Figure 34: Repères définis sur le fémur 
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IV.2.1.3. Reproductibilité des révères liés au fémur 
^ Méthod e 
9 fémurs i n vivo ont été reconstruit s 3 fois par 3 opérateurs e t 2 fois par un 4^"'^opérateur. Pour 
2 fémurs, le s reconstructions son t de mauvais e qualité , les condyles étan t superposé s e t donc 
difficiles à  différencier su r les radiographies . Le s calculs de reproductibilit é on t donc ét é menés 
sur 7 7 fémurs . Afi n d'estime r l'erreu r e n positio n qu e l'o n peu t obteni r ave c un e mauvais e 
reconstruction, les valeurs calculées sur les 99 fémurs sont fournies en fin de paragraphe. 
-v> Résultat s 
Les échantillon s son t statistiquemen t équivalents . Le s valeur s absolue s de s écart s a u repèr e 
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Figure 35: Répartition des valeurs absolues des écarts à la moyenne pour les variables des 
repères fémoraux (4 opérateurs, 7 fémurs, 77 reconstructions) 






































<- Interprétatio n 
Translation 
Le centr e de s sphère s modélisan t le s condyle s postérieur s es t deu x à  troi s foi s plu s 
reproductible qu e l'intersectio n d e l'ax e diaphysair e ave c l a trochlé e :  l'erreu r moyenn e es t 
inférieure à 0.5mm, 95% des écarts en translation restent inférieurs au mm, l'écart maximal 
est de 2mm. Cec i es t probablement d û aux erreurs d e reconstruction relativemen t importante s 
au niveau de la trochlée et au fait que le calcul du centre des sphères condyliennes s'appuie sur 
un grand nombre de points et est donc moins sensible au bruit. 
Rotation 
La reproductibilité de tous les repères est excellente selon les axes médio-latéral et 
antéro-postérieur e t acceptable selon l'axe longitudinal. La meilleure reproductibilit é es t obtenue 
en utilisant l e centre des sphères des condyles postérieurs : 
- autou r de s axe s médio-latéra l e t antéro-postérieur , l'erreu r moyenn e e t IC95 % resten t 
inférieurs à 0.1 °et 0.5°(écarts maximum de 0.6'^ 
- autour d e l'axe longitudinal , l'écar t moye n e t IC95 % atteignent 0.6 ° et 2.3° (écart maxima l de 
5% 
L'incertitude d e RepFemur 4 es t légèremen t plu s élevé e (l'écar t moye n e n rotatio n autou r d e 
l'axe longitudinal et l'écart maximal autour de l'axe antéropostérieur atteignent presque 1 % 
•O- Bilan 
Les repères liés au fémur permetten t de localiser cet os avec bonne précision. Le repère le plus 
robuste au x bruit s d e mesur e es t celu i s e basan t su r l e centr e de s sphère s modélisan t le s 
condyles postérieurs . C e repèr e perme t d e localise r l e fémur ave c un e incertitud e inférieur e à 
1mm en translation, 0.5°en rotatio n autou r de s axe s médio-latéra l e t antéro-postérieu r e t 2.5 ° 
autour d e l'ax e longitudinal . Le tableau ci-dessou s résum e le s principales valeur s caractérisan t 
la reproductibilité de ce repère. 






























Le repèr e RepFemur 4 utilisan t l e bord postérieu r de s condyles e t l'intersectio n d e l a diaphyse 
avec l a trochlée pou r défini r le s axes médio-latéra l e t longitudina l es t légèremen t plu s sensibl e 
aux bruits de reconstruction pou r la rotation autour de l'axe longitudinal (IC 95% atteint 3.1 % En 
considérant l e compromis précision/intérêt clinique,  ce repère pourra toutefois être choisi pour la 
navigation chirurgicale (Schiatterer , 2007). 
Dans l a suite d e cett e étude , nous choisisson s RepFemur4 , qu e nou s nommeron s RepFemur . 
En effet , initialement , le s repère s on t ét é calculés e n modélisan t l'ensembl e de s condyle s (e t 
non uniquement leu r partie postérieure ) pa r deux sphères . Le centre de ces sphères es t moins 
reproductible qu e celu i de s sphère s modélisan t le s condyle s postérieur s :  RepFemur2 devien t 
moins reproductible en rotation que RepFemur4 . RepFemur fournit les rotations autour des axes 
ML et AP et les translations dans un intervalle de confiance de 0.6°et 1mm. Les rotations autour 
de l'axe longitudinal sont fournies dans un intervalle de confiance de 3°. 
Après avoi r v u commen t obteni r l a géométri e de s o s e t commen t quantifie r leu r positio n dan s 
l'espace pa r des repères reproductibles, nous allons voir comment intégre r les os dans l'analys e 
du mouvement. 
IV.3 Recalag e 
Comme mentionn é dan s l e chapitre 2 , la plupart des méthode s d e recalage proposée s dan s la 
littérature son t irradiantes ou ne permettent que des études quasi-statiques. Le s études utilisan t 
des marqueurs externes ne fournissent pa s une information sur la configuration optimale de ces 
marqueurs e t quantifien t l a qualit é d u recalag e uniquemen t pa r l'impac t observ é su r le s 
paramètres étudiés. 
Disposant d u systèm e bass e dos e EO S pou r obteni r l a géométri e osseus e d e no s patients , 
nous proposons u n recalage de cette géométrie dans le repère d'analyse d u mouvement. Cette 
section présent e l e princip e d e c e recalage , le s différent s protocole s testé s e t l a précisio n 
obtenue. L'application d e ce recalage à l'analyse d u mouvement conclut ce chapitre. 
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IV.3.1. Recalage proposé 
IV.3.1.1. Principe 
Le recalage propos é consist e à  utiliser des marqueurs externe s sur le bassin, la cuisse, le tibia 
et le pied afin de recale r les géométries osseuses , reconstruites à  partir de stéréoradiographie s 
basse dos e (systèm e EOS® ) ave c l'analys e d e l a marche acquis e ave c l e systèm e VICON® . 
Connaissant l a positio n de s o s pa r rappor t au x marqueur s e t l a positio n de s ancillaire s pa r 
rapport à  ces mêmes marqueurs , la position relativ e des os et des ancillaires s'e n déduit . Pou r 
obtenir le meilleur recalag e possible, les marqueurs doivent 
avoir l a même positio n relativ e pa r rappor t au x os sous-jacents a u cours des deux acquisition s 
et être le plus nombreux et espacés possible. 
Au cour s d e l a phas e d e calibrag e d e l'évaluatio n biomécanique,  le s coordonnée s de s 
marqueurs VICO N son t enregistrée s dan s le s repères lié s aux systèmes d'attach e d u membr e 
considéré (plaqu e tibiale , harnais , ceintur e d u bassin) . A u cour s d e l'acquisitio n de s 
radiographies EOS , les marqueurs son t visibles , si bien que leurs coordonnées dan s l e repèr e 
EOS son t obtenue s sou s IdefX , u n programm e développ é pa r le s laboratoire s e t permettan t 
d'interagir avec les images EOS et les reconstructions 3D associées. 
{X>y>Z}vicON {x,y,2}Eos 
Figure 36: Recalage EOS-VICON : Principe 
A parti r de s coordonnée s de s marqueur s dan s l e repèr e EO S e t dan s l e repèr e d u systèm e 
d'attache, un recalage par moindres carrés fournit l a matrice de passage entre ces repères. Une 
étude préliminair e a  permi s d e vérifie r qu e l e recalag e pa r moindre s carré s e t l e recalag e e n 
utilisant des repères définis à partir des marqueurs fournissent des résultats semblables. 
100 
IV.3.1.2. Contraintes  du protocole 
La natur e de s marqueur s doi t êtr e adapté e à  l a modalit é pou r permettr e un e bonn e visibilité . 
Ainsi, les marqueurs doivent : 
être radio-opaques pou r les acquisitions EOS, 
émettre un signal suffisant e n IRM, 
être rétroréfléchissants pou r les acquisitions VICON. 
Pour le s essais LCA , l'emplacement de s marqueurs doi t permettre l a mise en correspondanc e 
des 3 acquisitions EOSA/ICON/IRM et répondre ainsi aux contraintes suivantes : 
^ assure r l a visibilité de s marqueur s su r le s radiographies . Ainsi , de pa r l'étroitess e d e l a 
cabine d e stéréoradiographie , l a crêt e iliaqu e gauch e es t trè s raremen t visibl e s i l'o n 
souhaite voir l'enveloppe extern e du membre inférieur droit au complet. 
<> assure r l a visibilité duran t le s acquisition s VICO N e t l a compatibilité ave c l e placemen t 
des systèmes d'attache (harnais , ceinture, plaque tibiale). 
^ limite r l e déplacemen t os/marqueu r entr e le s essais , d'autan t plu s qu e l'IR M s'effectu e 
en position couchée. Ainsi les saillies osseuses sont à privilégier. 
Le nombre de marqueurs est réduit au minimum pour répondre aux contraintes suivantes : 
<- limite r la durée du protocole 
<> cache r le moins de structures osseuses sous EOS 
<' limite r le nombre de marqueurs en Gadolinium en IRM (coijteux) 
-v^  limite r le nombre de marqueurs VICON (bonne visibilité, labellisation rapide ) 
IV.3.1.3. Protocole  initial  (essais LCAS) 
Le premie r protocol e mi s e n plac e pou r satisfair e a u mieu x au x différente s contrainte s a  ét é 
mené sur 10 sujets sains au LIO. 
-y- Natur e des marqueurs 
Des bille s d e cuivr e d e 4.5mm d e diamètr e son t utilisée s pou r le s essai s EOS , afi n d'assure r 
une bonn e visibilit é de s bille s e t d'éviter qu'elle s n e cachent le s structures osseuses . D e plus, 
ces bille s peuven t s e positionne r dan s le s marqueur s e n gadoliniu m pou r le s point s 
anatomiques, pou r lesquel s o n crain t u n glissemen t de s marqueurs . De s boule s VICO N d e 
9.6mm de diamètre sont utilisées pour les essais VICON. 
101 
<' Emplacemen t des marqueurs 
17 marqueurs sont placés sur le sujet, dont 1 3 sont utilisés pour le recalage du bassin, du fémur 
et d u tibia. Les 4 autres marqueur s (placé s su r l a crête iliaqu e gauch e e t l e pied droit ) n e sont 
pas exploités dans cette étude. 
Bassin 
CID : crête iliaque droite 
EASD/EASG :  épine iliaque antérieure droite/gauche 
EPSD/EPSG :  épine iliaque postérieure droite/gauche 
Cuisse 
CLD : condyles latéra l droit 
CMD :  condyles média l droit 
ROTD : rotule droite 
5ROTD : 5cm au-dessus de la rotule droite 
Jambe 
TTAD : tubérosité tibiale antérieure droite 
TFD : tête de la fibula droite 
MMD :  malléole médiale droite 
MLD :  malléole latérale droite Figure 37 : Placement des marqueurs 
(protocole initial) 
<- Replacemen t des marqueurs 
Entre le s deu x essais , le s marqueur s son t replacés . L e marquag e à  l'encr e indélébil e d e 
l'embase d u marqueu r su r l a pea u d u suje t perme t d e minimise r le s erreur s d e 
repositionnement. 
<- Positio n du sujet 
Au cour s d u calibrag e VICON , l e suje t s e plac e e n fente  avant , d e manièr e à  optimise r l a 
visibilité de s marqueur s (protocol e utilis é au LIO) . Pou r l'acquisitio n EOS , le suje t s e plac e le s 
pieds décalé s (enviro n d'u n demi-pied) , d e manièr e à  c e qu e le s deu x genou x n e s e 
superposent pas . L e suje t doi t êtr e e n équilibre , l a jambe droit e tendue , e t suffisammen t droi t 
pour que son enveloppe postérieure soit entièrement visible sur le cliché de profil. 
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EOS VICON 
Figure 38: Position du sujet pour les acquisitions EOS et VICON 
<- Calcu l du recalage 
Les 4 marqueurs du bassin situés sur les épines iliaques , les 4 marqueurs de la cuisse e t les 4 
marqueurs d u tibi a son t utilisé s pou r calcule r l a matric e d e passag e de s ancillaire s (ceintur e 
sacrale, exosquelette, plaque tibiale) au repère EOS. La différence de rayon entre les billes EOS 
et VICON est compensée au niveau de la cuisse et de la jambe, en ajoutant au centre de la bille 
de cuivr e sou s EO S l a différenc e d e rayo n de s marqueur s dan s l a directio n normal e à 
l'enveloppe externe . 
IV. 3.1.4. Mise en place  d'un  protocole  amélioré  (essais  LBM) 
Face au x résultat s décevant s obtenu s pou r l e recalag e d u fému r ave c l e protocol e initial , 
présentés dans la section suivante, un placement plu s adapté des marqueurs de la cuisse a été 
envisagé. De s essai s complémentaire s on t ains i ét é mené s a u LBM , e n collaboratio n ave c 
Hélène Goujon , Xavie r Bonne t e t Alexandr e Poignard , pou r évalue r différente s configuration s 
(Sudhoff e t coll . 2007) . A ce t effet , l e systèm e VICO N a  été install é dan s l a sall e d u systèm e 
EOS, afi n d e s e place r dan s de s condition s optimales . L'impac t d e l'emplacemen t de s 
marqueurs, de la position du sujet, et du repositionnement des marqueurs a été étudié. 
^ Natur e des marqueurs 
Des boules VICON de 25mm de diamètre sont utilisées pour les acquisitions EOS et VICON. 
-y- Emplacemen t des marqueurs 
Les essais menés sur 2 sujets ont permis de définir la position des marqueurs , de manière à ce 
qu'ils soien t visible s dan s le s deux modalité s e t n e bougen t pa s entr e le s 2  acquisitions . Pa r 
exemple, place r u n poin t su r l a face médial e d e l a cuisse perme t certe s d e s e rapproche r d u 
centre de la tête fémorale, mais ce marqueur est trop enclin à bouger dès que le sujet rapproch e 
les jambes, notamment dans la cabine EOS. Un point placé sur la face postérieure e n proximal, 
103 
suffisamment ba s pou r évite r le s tissus mou s trop importants , es t à  privilégier . Deu x ancillaire s 
ont ét é développés pou r effectue r l e recalage . L'évaluatio n d e l a qualit é d u recalag e ave c ce s 
systèmes est présentée en Annexe 6. Ces ancillaires ont permis d'évaluer l a qualité du recalage 
externe de notre protocole. 
Les abréviation s suivante s son t utilisée s pour décrir e l a positio n de s marqueur s ajouté s pa r 
rapport au protocole initial: 
Ouisse 
FBAD :  fémur bas antérieur droit (ancillaire ) 
FHAD :  fémur haut antérieur droi t (ancillaire ) 
FAPD : fémur antérieur proximal droit 
FADD :  fémur antérieur distal droit 
FPPD :  fémur postérieur proximal droit 
FPDD :  fémur postérieur distal droit 
Jambe 
THAD :  tibia haut antérieur droit (ancillaire ) 
TBAD :  tibia bas antérieur droi t (ancillaire ) 
TBPD :  tibia bas postérieur droit (ancillaire ) 
FHAD-^ fv* '^ 





Figure 39 Figure 40 : Placement des 
marqueurs (protocole LBM) 
<t Replacemen t des marqueurs 
Trois séries (comprenant chacune les 3 positions décrites ci-dessous) son t acquises : 
- sans replacement des marqueurs 
- en replaçant 3 fois les marqueurs de la cuisse et de la jambe 
- en replaçant 3 fois les marqueurs du bassin. 
<^  Positio n du sujet 
Différentes positions sont évaluées afin d'évaluer l'impac t d e la position du sujet sur la qualité du 
recalage. Deu x acquisition s EO S son t effectuée s (1) pied s décalés , l'extrémit é d u gro s ortei l 
gauche étan t situé e à  la tête du métatarse I  du pied droit, e t (2) pieds alignés. Les acquisition s 
VICON son t effectuée s dan s trois position s (Figur e 41) :  (1) pied s décalé s (cf . essa i EOS) , (2) 
pieds alignés, et (3) fente avant. 
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Figure 41: Positions du sujet pour le calibrage VICON 
^ Calcu l du recalage 
Sur les deux acquisitions EO S (pieds alignés e t pieds décalés) o n localise le s marqueurs e t les 
têtes fémorales e n plaçan t a u mieux de s sphères su r le s radiographies . L e barycentr e d e ces 
sphères es t ensuit e calculé . Su r le s différente s acquisition s VICO N le s marqueur s son t 
labellisés ;  leurs coordonnées sont fournies dans le repère VICON. 
Le recalag e es t effectu é pa r moindre s carrés entr e l e nuage de points identifié s dan s le repère 
EOS e t dans l e repèr e VICON (except é pou r l e recalage utilisan t 3  points, qui utilise u n repèr e 
défini à partir de ces points pour calculer la matrice de passage). 
Pour l e bassin , o n utilis e le s 4  marqueur s situé s su r le s épine s iliaques . Pou r l e fémur , le s 
configurations suivantes sont testées : 












Position des marqueurs 
3 marqueurs fémur dist(FADD, CLD,CMD) 
4 marqueurs fémur dist(FADD, CLD,CMD,ROTD) 
4 marqueurs fémur (FAPD, CLD,CMD,ROTD) 
4 marqueurs femur(FPPD,FAPD,CLD,CMD ) 
5 marqueur s femur(FPPD,FAPD,CLD,GMD,ROTD) 
5 marqueurs fémur (FPPD.FAPD,CLD,CMD,FPDD) 
5 marqueurs fémur (FPPD, FAPD, CLD,CMD,FADD) 
6 marqueurs fémur (FPPD, FAPD, CLD,CMD,FADD, FPDD) 
7 marqueurs fémur (FPPD. FAPD, CLD,CMD,FADD, FPDD,ROTD) 
Ancillaire fémoral 
Pour la jambe, on utilise les 4 marqueurs placés sur la tubérosité tibiale, la tête de la fibula et les 
malléoles. 
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IV.3.1.5. Protocole  amélioré (essais LCAD) 
Le protocol e amélior é a  ét é men é a u LI O su r 5  sujet s e n attent e d'un e reconstructio n d u 
ligament croisé antérieur (LCAD). 
-> Natur e des marqueurs 
Des boules VICON de 9.6mm de diamètre sont utilisées pour les acquisitions EOS et VICON. 
<^ Emplacemen t de s marqueurs 
Les marqueur s d u bassi n e t d e l a jamb e son t situé s a u mêm e emplacemen t qu e pou r l e 
protocole initial . Pour la cuisse, les emplacements suivant s ont été retenus :  les condyles (CLD, 
CMD), quatre  point s su r le s faces antérieur e e t postérieur e d e l a cuiss e e n dista l e t proxima l 
(FAPD, FADD, FPPD, FPDD). 
•^ Positio n du sujet 
Pour les deux acquisitions, le sujet se place les pieds légèrement décalés. 
^ Calcu l du recalage 
Les 4  marqueur s d u bassi n situé s su r le s épine s iliaques , le s 4  à  6  marqueur s d e l a cuiss e 
(selon l a visibilit é de s marqueurs ) e t le s 4  marqueur s d u tibi a son t utilisé s pou r calcule r l a 
matrice de passage des ancillaires au repère EOS. 
IV.3.1.6. Évaluation  de la qualité du recalage  externe 
Pour évaluer l a qualité du recalage entre deux repères R I e t R2, la technique optimale consist e 
à dispose r d'u n point , don t o n connaît le s coordonnées dan s les deux repères , afi n de pouvoi r 
comparer le s coordonnée s d e ce poin t recal é dan s R 2 avec se s coordonnée s mesurée s dan s 
R2 (cf. Figure 42). Nous avons procédé de la sorte pour évaluer la qualité du recalage externe. 
MR2R1 p*(x-1,y*1,z*1 ) 
0 p (x2,y2,z2) ) -
P(xi,y>rr) / -
MR2R1 
Figure 42 : Recalage du point p de coordonnées (x1,y1,2l) du repère R1 a u repère R2 avec la 
matrice de passage MR2R1. Les coordonnées p* obtenues dans R2 sont comparées aux 
coordonnées (x2,y2,z2) du point p dans R2. 
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L'écart entr e le s coordonnée s d'u n marqueu r extern e recal é e t mesur é es t évalu é entr e 
l'acquisition EO S pied s décalé s e t le s différente s acquisition s VICO N dan s le s 3  positions (pied s 
alignés, décalés , fente) , sans , pui s ave c replacemen t de s marqueur s d e recalag e entr e le s 
acquisitions. 
^ Bassi n 
Pour l e bassin , l e marqueu r situ é su r l a crête iliaqu e droit e ser t d e référence . L e marqueu r d e l a 
crête iliaqu e n'étan t pa s visibl e su r l a vu e d e fac e d e tou s le s sujets , l a validation a  ét é mené e 
sur 7  sujet s LCAS , 4  sujet s LB M e t 3  sujet s LCAD . Le s caractéristique s d e chaqu e protocol e 
sont rappelée s dan s l e Tableau 15 . 





























Sans replacemen t de s marqueurs , l'erreu r es t d e 5. 5 m m e n moyenn e e t rest e inférieur e à 
8.5mm. Ave c replacemen t de s marqueurs , l'erreu r moyenn e es t d e 6.6m m e t l'erreu r 
maximale rest e inférieur e à  1 0 m m pou r le s sujet s no n muni s d'un e ceintur e sacrale . Cett e 
erreur es t indépendant e d e l a positio n d u sujet . L'erreu r es t plu s important e pou r le s sujet s 
munis d e cett e ceintur e :  l'erreur moyenn e es t d e 10m m e t l'erreu r maximal e attein t 15m m su r 
les 7  sujet s LCAS . O n obtien t de s valeur s semblable s pou r le s 3  sujet s LCAD , pou r lesquel s l e 


























5,1 3, 6 3, 8 3, 8 0, 6 
Figure 43: Erreur de recalage du marqueur d e la crête iliaque, effectué pou r le s sujets (a) LCAS (b) 
LBM avec 3 replacements d e marqueurs (c ) LCA D 
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-v^  Cuiss e 
Pour le s essai s LCA , l e nombr e d e marqueur s étai t limit é pa r l e protocole . Nou s avon s don c 
uniquement évalu é l a précision du recalage externe de la cuisse en utilisant l'u n des marqueur s 
(en effectuan t l e recalag e san s c e marqueur) . L'erreu r moyenn e es t d e 11mm . Le s résultat s 
détaillés sont présentés en Annexe 6. 
Les essai s LB M on t permi s d e quantifie r l a précisio n d u recalag e extern e d e l a cuiss e e n 
utilisant 2  point s d e l'ancillair e fémora l comm e référenc e :  marqueur antérieu r hau t (FHAD ) e t 
antérieur ba s (FBAD). De plus, les marqueurs no n utilisés pour le recalage évalué ont aussi été 
utilisés pou r quantifie r l a qualit é d u recalag e (princip e d u «  leave on e ou t »). L a boît e à 
moustache ci-dessou s représent e l'écar t entr e le s coordonnées d u marqueu r FHA D mesur é e t 
recalé ave c le s différente s configuration s d e marqueurs , ave c 3  replacement s d e marqueurs . 
Les détails de cette validation sont fournis en Annexe 6. 
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4,7 
Figure 44: Erreur de recalage (en mm) du marqueur FHAD avec 3 replacements de marqueurs (2 
sujets) 
H en ressor t qu e san s replacemen t de s marqueurs , l'erreu r rest e inférieur e à  7mm pou r le s 
positions pied s aligné s o u décalés , except é pou r l a configuratio n n e contenan t qu e 3  o u 4 
marqueurs e n distal . La fente avant es t à  éviter. L'erreu r sembl e êtr e homogèn e su r l a surface 
de l a cuiss e pour le s configuration s contenan t a u moin s 2  marqueur s e n proxima l e t 2 
marqueurs e n distal. Avec replacement de s marqueurs , l'erreur d e recalage rest e inférieure à 
10.2 mm pour les configurations ayant deux marqueurs en proximal. 
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-^ Jamb e 
Dans l e protocol e initial , 4  marqueur s on t ét é placé s su r l a jambe. Comm e pou r l a cuisse , l a 
qualité du recalage externe effectué avec 3 marqueurs a été évaluée en utilisant l e marqueur de 
référence TFD (cf. Annexe 6). L'erreur moyenn e est de 10mm. 
Dans les essais LBM, 3 marqueurs situés sur l'ancillaire tibia l (THAD, TBAD, TBPD) visibles sur 
toutes les radiographies , servent de référence pou r le recalage avec les marqueurs. Les figures 
sont présentée s e n Annex e 6 . San s replacemen t d e marqueurs , l'erreu r d e recalag e d e l a 
jambe rest e inférieur e à  8mm pou r tou s le s sujets . L'erreu r vari e selo n le s individu s mai s n e 
semble pa s dépendr e d e l a positio n d u sujet . Ave c replacemen t de s marqueurs , l'erreu r 
moyenne est d'environ 4-5mm. L'erreur maximal e est de 10.1mm. 
La qualité d u recalage extern e nou s fournit un e approximation de l a qualité de recalage de s os 
avec de s marqueur s externes . L e mouvemen t de s tissu s mou s pa r rappor t au x o s n e peu t 
toutefois pa s êtr e évalu é pa r cett e méthode . L e paragraph e suivan t présent e l'évaluatio n d u 
recalage du centre de la tête fémorale avec des marqueurs externes (sur la peau). 
IV.3.1.7. Précision  du recalage  du centre  de  la  tête  fémorale 
entre deux acquisitions EOS 
Afin d'estime r l a qualit é d u recalag e osseu x entr e deu x acquisition s (pied s aligné s e t pied s 
décalés) e n utilisan t de s marqueurs externes , on utilis e deux paires d e cliché EO S d'un mêm e 
sujet, sur lesquelles les marqueurs et le centre de la tête fémorale sont visibles (essais LBM). 
Le recalag e d u centr e d e l a tête fémorale entr e le s deu x acquisition s EO S es t évalu é comm e 
suit : 
•> L e centre de la tête fémorale et les marqueurs sont identifiés sur les vues 1  et 2. 
^ Le s coordonnée s de s marqueur s dan s le s deu x vue s nou s permetten t d'obteni r l a 
matrice d e passag e d e l a vue 1  à l a vue 2 . Selo n l a configuration d e marqueur s d e l a 
cuisse utilisée pour ce recalage, on obtient des matrices de passage différentes . 
«Y- Pou r évalue r l a qualité d e ces matrices d e passage , on les utilise pou r recale r l e centre 
de l a tête fémorale identifi é dans l a vue 1 , vers la vue 2. La Figure 45 illustr e le s écarts 
entre le centre de la tête fémorale recalé avec différentes configurations de marqueurs et 




















Figure 45: Erreur de recalage (en mm) du centre de la tête fémorale entre deux acquisitions EOS 
Les mauvai s résultat s pou r l e suje t P05 5 sont probablemen t du s a u mouvemen t d u suje t a u 
cours de l'acquisition pied s décalés. L a précision du recalage est très bonne pour le s autres 
sujets pour toutes le s configurations d e marqueurs ( y compris avec 3  marqueurs en distal) . Les 
configurations contenan t u n marqueu r su r l a rotul e semblen t légèremen t moin s bonne s ;  seu l 
pour ces configurations l'écar t dépasse 5mm. 
rv.3.1.8. Estimation  de la précision du recalage  du centre de la 
tête fémorale entre deux acquisitions EOS et VICON 
^ Méthod e 
Comme l a positio n d'aucu n poin t osseu x n'es t accessibl e à  l a mesur e VICON , nou s n e 
disposons d'aucun e référenc e à  laquell e compare r no s o s recalés . Afi n d'estime r l'erreu r d e 
recalage de s o s d u repèr e EO S ver s l e repèr e VICON , nou s avon s chois i u n poin t osseu x 
commun à  deux segments et comparé les résultats fournis pa r deux recalage s différents :  ainsi, 
le centre de la tête fémorale (CTF) a été recalé en utilisant les marqueurs situés (1) sur le bassin 
et (2 ) sur la cuisse. La différence entr e les deux CTF recalés nous fournit une approximation de 
l'erreur de recalage des os. 
Cet écar t es t évalué pour les différents protocole s étudiés , qui diffèrent pa r l a position du sujet , 
la positio n de s marqueur s su r l a cuiss e e t pa r u n replacemen t éventue l de s marqueurs . L e 
tableau suivant résume ces différences. 
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our l'évaluatio n d u recalag e d u CT F 















pd : pieds décalés ;  pa: pieds alignés ;  fa : fente avant 
De l a mêm e manière , l e centre genou , défini comm e l a projection d u centr e de s épicondyle s su r 
l'axe moye n d e flexio n d u genou , a  été recal é ave c le s marqueur s situé s (1 ) su r l a cuisse e t (2 ) 
sur l a jambe . L'écar t entr e ce s deu x recalage s es t d e l'ordr e d e 10mm . Le s détail s d e cett e 
seconde validatio n son t fourni s e n Annex e 6 . Nou s présenton s ic i l a validatio n mené e su r l e 
CTF. 






Figure 46 :  Écart entre CTF recalé avec les marqueurs du bassin et de la cuisse avec u n 
repositionnement d e marqueurs, 8 sujets LCA S 
On observ e u n écar t importan t (moyenn e d e 6  cm, maximum d e 9  cm) entr e l e CTF recal é ave c 
les marqueur s d u bassi n e t du fémur (Figur e 46) . Cet écar t nou s a  conduits à  envisage r d'autre s 
configurations d e marqueur s e t positions d e sujets . 
Sujets LBM 
La positio n d u suje t influenc e beaucou p le s résultat s d e recalag e (Figur e 47) : l a fent e VICO N 
est à  éviter . Pou r cett e position , l'erreu r attein t 4c m e n utilisan t uniquemen t le s marqueur s e n 
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distal, san s repositionnemen t d e marqueurs . Cec i correspon d au x résultat s obtenu s su r le s 
sujets LCAS. 
Ecart CTF bassin -  CTF fémur -  pieds aligné s Ecart CTF bassin - CTF fémur - pieds décalé s 
mttti 
.# 
o'i' o<-° ^ / ,-- ^ J A"^ .<^ 
/ <,V <{P  ^"f  A>  <^ ' P X(V  .é : 
' /  <f  é  " • 
Ecart CTF bassin-CTF fémur - fente avant 
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Figure 47: Écart entre le CTF recalé avec les 4 marqueurs du bassin et avec différentes 
configurations de marqueurs sur la cuisse dans les 3 positions, Ssujets LBM, sans 
repositionnement de marqueurs 
L'impact d e l a configuration de s marqueurs su r l a qualité du recalage varie d'u n suje t à  l'autre . 
Le recalage du centre de la tête fémorale avec 4 marqueurs en distal n'engendre pa s une erreur 
de plu s d e 8m m e n positio n pied s décalés , tandis qu'e n fent e avant , ce t écar t dépass e 3c m : 
l'erreur important e observé e su r le s essai s LCA S es t don c principalemen t imputabl e à  l a 
position du sujet. 
Dans l a configuratio n contenan t 2  marqueur s e n proxima l e t deu x su r le s condyle s (FAPD , 
FPPD, CLD , CMD), on obtien t l'écar t suivan t e n replaçan t 3  fois le s marqueur s d e l a cuisse e t 


















Figure 48: Écart entre CTF recalé bassin et recalé avec 4 marqueurs du fémur (FAPD , FPPD, CLD, 
CMD), avec 3 repositionnements de marqueurs cuisse et 3 repositionnements de marqueurs 
bassin, sur 2 sujets LBM 
Dans la position pied s décalés , toutes les configurations contenan t 2  marqueurs en proximal et 
les marqueurs sur les condyles son t équivalentes pou r P056 et P057 : l'erreur rest e inférieure à 
6mm sans replacemen t de marqueurs et à 13.1mm avec replacemen t des marqueurs. 
Sujets LCAD 
La norm e d e l'écar t entr e l e CT F recal é ave c l e bassi n e t différente s configuration s d e 
marqueurs d e la cuisse es t représentée su r la figure ci-dessou s pou r le s sujets LCA D (l'écar t 
selon chaque axe du repère VICON est fourni en Annexe 6). 
• LCAD00 3 
Q LCAD00 5 
• LCAD00 6 
• LCAD00 7 
Q LCAD00 8 
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Marqueurs cuiss e 
Figure 49: Écart entre CTF recalée avec les marqueurs du bassin et différentes configurations de 
marqueurs de la cuisse, exprimé en mm dans le repère VICON. 
On observe un écart important pour LCAD003, ce qui rejoint les mauvais résultats obtenus pou r 
le recalage extern e de ce sujet (cf . Annexe 6) . On obtient de meilleurs résultat s pou r les autres 
sujets : l'écart rest e inférieu r à  15mm , except é pou r 2  configurations d e marqueurs d u fémur 
pour LCAD00 6 (l'u n des marqueurs FAD D ou FPDD a  probablement boug é entr e le s essais). 
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L'écart est cependant plu s important que celui obsen/é sur les sujets LBM. Cette différence peut 
s'expliquer pa r l a présenc e d e l a ceinture , qu i engendr e u n mouvemen t de s tissu s mou s a u 
niveau d u bassin . Pou r le s 2  sujet s pou r lesquel s o n dispos e d e tou s le s marqueurs , l a 
meilleure configuratio n es t cell e comprenan t le s deux marqueur s e n proximal e t le s marqueur s 
des condyles . Cec i consolid e le s résultat s obtenu s ave c le s sujet s LBM . E n revanche , i l es t à 
noter qu'il est important de placer au moins un autre marqueur en distal, le marqueur situé sur le 
condyle externe pouvant sorti r de la radiographie. 
<^ Conclusio n 
La position du sujet a  une grande influenc e sur la qualité du recalage :  on choisi t de place r le 
sujet pied s décalé s dan s le s essai s EO S e t VICON . La mauvaise qualit é d u recalag e obten u 
avec l e suje t e n fente avan t nou s rappell e le s limite s d e l'analys e d u mouvement , effectué e à 
partir de marqueurs externes, dont la position relative aux os varie avec la position du sujet. 
Sans ceinture sacrale , l'erreur d e recalage extern e rest e inférieure à  10 mm avec replacemen t 
des marqueurs.  Ave c l a ceintur e sacrale , e t ave c u n replacemen t d e marqueurs , l'erreu r d e 
recalage externe atteint un maximum de 15mm. 
La configuratio n de s marqueur s retenu e pou r l a cuisse es t cell e comportan t 2  marqueur s e n 
proximal e t 2  marqueur s su r le s condyles . Dan s cett e configuration , e n positio n pied s 
décalés, l'écar t entr e l e CT F recal é ave c le s marqueur s d e l a cuisse e t ceu x d u bassi n rest e 
inférieur à  7m m e t 13. 2 mm , respectivemen t san s e t ave c replacemen t d e marqueurs . O n 
préconise de placer également 2 autres marqueurs en distal (antérieur et postérieur). 
Le recalag e extern e d e l a jamb e es t préci s à  5m m e n moyenne , l'erreu r maximal e d u 
recalage d'un marqueur externe avec replacement de marqueurs est 10mm. 
Avec c e protocole , nou s somme s e n mesur e d e recale r le s o s dans l e repèr e d e l'analys e d u 
mouvement avec une précision de l'ordre du cm. La section suivante présente les avantages de 
cette intégration de la géométrie osseuse à l'analyse du mouvement. 
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IV.3.2. Application à l'analyse du mouvement 
L'une des plus importantes difficultés e n analyse du mouvement es t de relier le mouvement des 
marqueurs externe s a u mouvement de s o s sous-jacents. Différent s marqueur s son t placé s su r 
des saillie s osseuse s afi n de connaître l a position relativ e de s marqueur s externe s pa r rappor t 
aux os . Cependant , l a positio n de s centre s articulaires , qu i jouen t u n rôl e fondamenta l pou r 
définir le s axe s mécanique s de s segment s e t estime r le s effort s articulaires , es t délicat e à 
estimer ave c de s marqueur s externe s (cf . chapitr e 2) . L a localisatio n d u centr e d e l a têt e 
fémorale es t particulièrement difficile . La section suivante présente comment le recalage osseux 
permet d'améliorer l'estimatio n de la localisation de ce centre articulaire. 
IV.3.2.1. Évaluation du centre fonctionnel de la tête fémorale 
^ Méthod e 
Comme mentionn é a u chapitr e 2 , l e centr e d e l a têt e fémoral e peu t êtr e détermin é pa r u n 
mouvement d e circumduction. A partir de cet enregistrement, différents algorithmes son t utilisés 
pour en déduire l e centre fonctionnel. Le LIO a choisi l'algorithme d e (Siston et coll. 2006) tandis 
qu'au LBM l'algorithme d e (Soderkvist e t coll. 1993) est utilisé. 
Afin de pouvoir comparer nos résultats à la littérature , nous nous plaçons dans le repère bassin 
défini par Leardini (Leardin i et coll. 1999) : 
Origine :  milieu des épines antérieures 
Axe Z :  relie les épines iliaques 
antérieures (pointe vers la droite) 
Axe X : dans le plan formé par les épines 
antérieures e t le milieu des épines 
postérieures (pointe vers l'avant) . 
Axe Y : Z X X (pointe vers le haut). 
Figure 50: Repère bassin proposé par Leardini 
(PSIS : épines iliaques postérieures; ASIS : 
épines iliaques antérieures; HJC : centre de la 
tête fémorale) Issu de (Leardini et coll. 1999) 
L'écart entre le CTF identifié sous EOS et le CTF fonctionnel est déterminé comme sui t : 
1. Calcu l d u centr e d e l a têt e fémoral e fonctionnell e (déterminé e pa r circumduction ) dan s l e 
repère bassin. 
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2. Calcu l d u centr e d e l a tête fémoral e EOS , identifi é su r le s radiographie s (pied s décalé s e t 
pieds non décalés), dans le repère bassin. 
3. Calcu l d e l'écar t entr e l e centr e d e l a têt e fémoral e fonctionnell e e t l e centr e d e l a têt e 
fémorale EOS. 
<>• Résultat s e t discussion 
La répartitio n de s écart s entr e l e CT F fonctionne l e t recal é es t représenté e su r le s boîte s à 
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Figure 51 : Écart (en mm) entre CTF EOS et CTF fonctionnel exprimé dans le repère de Leardini (a) 
pour 5 sujets du protocole LBM, (b) pour 14 sujets du protocole LCAS et LCAD (le CTF fonctionnel 
est exprimé dans le repère harnais puis dans le repère VICON). 
L'erreur vari e beaucou p d'u n suje t à  l'autr e e t es t élevé e :  elle attein t 1 5 à  9 5 mm , selo n le s 
sujets. Ce s valeur s son t nettemen t supérieure s à  l'erreu r d e 2RM S =  2 6 m m annoncé e pa r 
Leardini (Leardin i e t coll . 1999) . Afin d e vérifier s i l'algorithm e d e déterminatio n d u CT F es t e n 
cause, nous avons testé deux autres méthodes de détermination du CTF : la méthode de Bell et 
la méthode svd en utilisation la rigidification (cf. Annexe 6). Les résultats diffèrent beaucoup d'u n 
sujet à  l'autre et ne permettent pa s de conclure quant à  la méthode optimal e à  utiliser. On note 
toutefois qu e l'écar t es t de l'ordre de 25 à 40 mm en utilisant l a méthode d e Bell , ce qu i rejoin t 
les résultats annoncés par cet auteur (Bell et coll. 1990). 
L'écart plu s importan t pou r le s sujet s LC A peu t s'explique r pa r u n mouvemen t éventue l d u 
harnais ou de l a ceinture au cours des circumductions, o u par un mouvement o u un algorithme 
de calcu l d u CT F fonctionnel moin s adaptés.  Nou s avons évalu é l'écar t obten u e n utilisan t le s 
coordonnées d u CT F dans l e repère d e l a ceinture sacral e e t no n du harnais . Les résultat s n e 
sont pa s meilleurs e n utilisant l a ceinture (cf . Annexe 6) . Une étude de validation plu s poussé e 
est à entreprendre pour comprendre l'origin e de cet écart important . 
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•^ Conclusio n 
L'écart entre le centre de la tête fémorale fonctionnel et identifié sous EOS est important (de 2 à 
9cm selo n le s sujets) . L'erreu r d'estimatio n d u centr e d e l a têt e fémoral e étan t nettemen t 
supérieure à  l'erreur du recalage, l'utilisation du système EOS permet d'améliorer l'estimatio n du 
centre de la tête fémorale en analyse de la marche. 
TV.3.2.2. Recalage  du centre de la tête fémorale :  imvact sur  la 
cinématigue 
<' Méthod e 
Calculs cinématiques 
Les acquisition s d e march e à  vitesse confortabl e (vitess e moyenn e 4km/ h ±  0. 3 km/ h )  de 1 0 
sujets sains (sujets LCAS) e t 5 sujets en attente d'une reconstruction du LCA (sujets LCAD) 
sont utilisées pour évaluer l'impact du recalage du CTF sur la cinématique. 
Les trajectoire s de s marqueur s son t filtrée s ave c u n filtre SS A (dimensio n d e l a fenêtre :  10) . 
Pour chaqu e individu , enviro n 2 5 courbe s d u cycl e d e march e son t moyennée s e t 
rééchantillonnées e n pourcentag e d u cycl e d e march e (l e débu t d u cycle d e march e es t défin i 
comme l'instan t oi j l a force proximo-distal e a u so l dépasse 2 % du poids du sujet) . Le s calcul s 
sont effectués en utilisant (1) le CTF fonctionnel et (2) le CTF recalé. 
Impact du recalage du CTF sur la cinématique 
Pour compare r le s rotation s e t déplacement s articulaire s obtenu s ave c l e centr e d e l a têt e 
fémorale fonctionnell e e t recalée , l'écar t entr e le s courbe s es t évalu é pa r l'écar t maxima l e t 
l'erreur quadratiqu e moyenn e (RMS ) duran t l'ensembl e d u cycl e d e marche . L a RM S es t 
100 
2 
' 2 - 1 ' CTFfonawnnelle.i  ^  CTF  _ recalée.i ' 
calculée comme sui t :  RMS = 
100 
La RM S global e es t défini e comm e étan t l a RM S de s RM S de s n  (n=15 ) 
sujets \RMS i^i^^i^  =  \\— .  Le pic d'erreur (écar t maximal ) es t calculé pou r chaque sujet , 
sujet 
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ce qui permet d'obteni r l'intervall e d e confiance à  95% (95 centile ) de ce pic sur les 15 sujets. 
Le pic d'erreur e t l a RMS globale son t égalemen t exprimé s en fonction de l a plage de variation 
de chaque paramètre étudié (la RMS globale est divisée par la moyenne des plages de variation 
de la variable étudiée) . Nous détaillons plus spécifiquement le s résultats obtenus à la hanche et 
au genou. 
<^  Résultat s 
Le tableau ci-dessou s présent e l a RMS globale , l'intervall e d e confiance e t l a valeur maximal e 
de l'écar t maxima l obtenu s entr e l a cinématiqu e calculé e ave c l e CT F fonctionne l e t cell e 
calculée avec le CTF recalé. 
Tableau 17 : RMS, IC95% et maximum de l'écart obtenus entre la cinématique calculée avec le CTF 
recalé et le CTF fonctionnel, exprimés en valeur absolue et en pourcentage de la plage de variation 


























9,13mm (23% ) 
22,45mm (63% ) 
5,34 mm ( 43% ) 




3,6mm (36% ) 
4,8mm (36% ) 
4,2mm (35% ) 




3mm (37% ) 
0,8mm (7% ) 
0,6mm (6% ) 
IC95% du ma x ( % plage ) 
4,7° (11%) 
. 4,0°(28% ) 
2,1°(16%) 
20,1mm (61% ) 
56,6mm (179% ) 
14,4mm (127% ) 




7,7mm (107% ) 
21,0mm (89% ) 
17,1mm (119% ) 




6,0mm (75% ) 
1,7mm (15% ) 
1,2mm (13% ) 




24,8mm (74% ) 
79,3mm (200% ) 
16,4mm (138% ) 
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24,2mm (103% ) 
25,8mm (145% ) 




8,9mm (120% ) 
1,8mm (17% ) 
1,6mm (20% ) 
Au genou e t à  la hanche, la RMS reste inférieure à  3°en flexion e t 2° en rotation e t abduction, 
ce qui représente moins de 15% de la plage de variation des variables. L'écart maximal avoisine 
5°, ce qui représente plus de 30% de la plage de va riation des angles d'abduction à la hanche et 
des angles d'abduction e t de rotation au genou. 
L'impact su r l a plupart des déplacements dépass e 50% . Pour le déplacement A P au niveau de 
la hanche, l'écar t attein t 8  cm, tandis qu'au genou i l atteint 2.5cm. Les courbes de cinématiqu e 
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52 : Flexion (a) , abduction (b) , rotation (c) , et translations A P (d), ML (e) et PD (f) à la 
hanche, en utilisant l e CTF fonctionnel (ligne bleue) et recalé (points rouges) . 
119 
20 4 0 6 0 




40 6 0 
% cycle de marche 
(C) 
40 6 0 















•^ctf fonctionnell e 
• ct f recalée 
20 40 6 0 
% cycle de marche 
ieL 
ctf fonctionnell e 
ctf recalée , 
20 40 6 0 8 0 10 0 
% cycle de marche 
M. 
^ c t f fonctionnell e 
i *  ct f recalée 
20 40 6 0 
% cycle de marche 
80 100 
Figure 53 : Flexion (a), abduction (b), rotation (c), et translations AP (d), ML (e) et PD (f) au genou, 
en utilisant le CTF fonctionnel (ligne bleue) et recalé (points rouges). 
^ Discussio n 
Le décalage entre les courbes résulte du fait que le CTF intervient directement dans la définition 
des repère s utilisé s pou r interpréte r l e mouvement . L'impac t d u recalage su r le s déplacement s 
en translatio n a u sei n d e l'articulatio n es t d'autan t plu s importan t qu e ce s déplacement s son t 
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faibles. Les translations au sein des articulations étant de faible amplitude e t donc sensibles aux 
autres bruit s d e mesure , son t raremen t étudiées . Pou r l e déplacemen t A P à  l a hanche , l'écar t 
entre le s deu x courbe s es t majeur . L e déplacemen t obten u ave c l e CT F recal é es t aberrant . 
Comment s e fait-il que le fait d'utiliser u n CTF à priori plus précis, fournisse de tels résultats? La 
ceinture sacral e es t utilisé e pou r détermine r l e CT F fonctionne l e t pou r enregistre r l a 
cinématique d u bassin . L e mouvemen t d e cett e ceintur e pa r rappor t a u bassi n n' a pa s ét é 
quantifié à  ce jour. Le s mouvement s d e cette ceinture peuven t explique r l'écar t importan t entr e 
le CT F fonctionne l e t l e CT F recalé , e t l e fai t qu e l a cinématiqu e n e soi t pa s amélioré e pa r 
l'utilisation du CTF recalé. 
L'impact d e l a localisation d u CTF sur le s angles articulaires es t plus marqué qu e dans l'étud e 
de Stagn i (Stagn i e t coll . 2000) , qu i not e u n effet négligeabl e su r le s angles a u genou e t à  la 
hanche, avec des erreurs moyennes inférieures à 1.5°. Cette différence s'explique pa r le fait que 
Stagni impose une erreur de localisation du CTF maximale de 30mm, cette erreur étant imposée 
selon une direction à  la fois. Stagni note qu'une erreur de localisation suivant le s axes proximo-
distal e t antéro-postérieu r affect e davantag e le s angle s articulaire s qu'u n écar t selo n l'ax e 
médio-latéral. L'écar t entr e l e CTF recal é e t fonctionnel attein t un e moyenn e d e 52 m m sur les 
sujets de notre étude, avec une forte composante verticale (Figure 51). 
Quelle es t l'importanc e cliniqu e d'u n te l écart ? E n utilisan t l e CT F fonctionne l pou r un e 
population sain e e t pou r un e populatio n pathologique , o n devrai t observe r le s même s 
différences qu'e n utilisan t l e CTF recalé pou r ces deux populations. I l est toutefois importan t d e 
savoir si , pou r un e mêm e population , l'utilisatio n d e l'u n o u l'autr e de s CT F peu t modifie r 
l'interprétation cliniqu e de s résultats , c'est-à-dir e d e vérifie r s i l'impac t d u CT F es t d u mêm e 
ordre de grandeur que les différences observée s pou r caractériser un e pathologie. Si l'on pren d 
l'exemple d'un e ruptur e d u ligamen t crois é antérieur , l a cinématiqu e es t 
modifiée (Papadonikolakis e t coll . 2003) . Entre sujets sains, ayant un e rupture du LCA e t ayant 
une reconstruction du LCA, (Knol l et coll. 2004) le décalage des courbes atteint 10 ° (cf. figure ci-
dessous). L e décalage observ é e n utilisan t l e CT F fonctionnel e t recal é attein t 5 ° c e qu i n'est 
pas négligeable par rapport au décalage observé par Knoll. 
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Figure 54: Angle de flexion au genou pour des sujets sains ( ) , ayant une déficience du LCA (...) 
et 12 mois après reconstruction du LCA (—). Iss u de (Knoll et coll. 2004) 
TV.3.2.3. Recalage du CTF : impact sur la cinétique 
^ Méthod e 
Les forces au sol sont filtrées ave c u n filtre de ButtenA/orth (fréquence d e coupure =  30Hz). Les 
calculs d e dynamiqu e invers e son t effectué s e n utilisan t (1 ) l e CT F fonctionne l e t (2 ) l e CT F 
recalé. Les valeurs sont normalisées par le poids et la taille de l'individu (%BW*Ht) . 
Pour compare r le s moment s e t forces articulaire s obtenu s ave c l e centr e d e l a tête fémoral e 
fonctionnelle e t recalée , l'écar t entr e le s courbe s es t évalu é pa r l'écar t maxima l e t l'erreu r 
quadratique moyenn e (RMS) durant la phase oscillante e t durant la phase d'appui. Pour chaque 
phase, la RMS est calculée comme sui t : 
nphase 
? .  V -^ CTFfonaionneUe.i  ^  CTF  _  recake.i  ^ 
RMS = , o ù nphas e es t l e nombr e d e valeur s enregistrée s 
phase 
durant l a phase étudié e (enviro n 6 0 pour l a phase d'appu i e t 40 pou r l a phas e oscillante) . L a 
RMS globale et les valeurs relatives à la plage de variation sont calculées comme présenté pour 
la cinématique . Le s notation s suivante s son t utilisée s pou r le s effort s :  forces médio-latéral e 
(ML), antéro-postérieur e (AP) , proximo-distal e (PD ) ;  moment s d e flexion/extensio n (FE) , 
d'abduction/adduction (ABD) , et de rotation interne/externe (RIE) . 
-0- Résultat s 
Le Tableau 1 8 suivant présent e l a RMS globale, l'intervall e d e confiance e t l a valeur maximal e 
de l'écar t maxima l entr e le s efforts obtenu s avec l e CTF recal é e t l e CTF fonctionnel duran t l a 
phase d'appui. 
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Tableau 18 : RMS, IC95% et maximum de l'écart obtenus entre les efforts calculés avec le CTF 
recalé et le CTF fonctionnel en phase d'appui 
Phase d'appu i (1 5 
sujets) 
HANCHE 
Force M L (%BW ) 
Force AP {%BW ) 
Force P D (%BW ) 
Moment F E (%BWHt ) 
Moment AB D (%BWHt ) 
Moment RI E (%BWHt ) 
GENOU 
Force M L (%BW ) 
Force AP (%BW ) 
Force P D (%BW ) 
Moment F E (%BWHt ) 
Moment AB D (%BWHt ) 
Moment RI E (%BWHt ) 
RMS globale ( % 
de la plage ) 
2,4 (10% ) 
3,1 (7% ) 
1,0(1%) 
1,1 (14% ) 
0,6 (10% ) 
0,09 (6% ) 
0,8 (5% ) 
1.4(4%) 
0,3 (0,3% ) 
0,3 (8% ) 
0,2 (6% ) 
0,05 (5% ) 
IC95%Max ( % 
de la plage ) 
8,1 (33,2% ) 
9,1 (17,9% ) 
3,5 (  3,4% ) 
2,8(34,1%) 
1,8(33.7%) 
0,3 (20% ) 
2,0(13%) 
3,9 (9% ) 
3,9 (1% ) 
1,0(23%) 
0,4 (15% ) 
0,2(16%) 
Max ( % d e la plage ) 
9,5 (38% ) 
9,9(18%) 
4.0 (4% ) 
3,5(41%) 
2,1 (50% ) 







A l a hanche , l a RM S global e e t 1C95 % de s écart s maximau x d e l a force  M L atteignen t 
respectivement 2. 4 e t 8  %BW, ce qu i représent e 1 0 e t 33 % de l a plag e d e variatio n d e cett e 
force e n phas e d'appui . Pou r l a force AP , ce s valeur s atteignen t 3. 1 %BW e t 9%BW , c e qu i 
représente 7  et 18 % de la plage de variation. La force ML est moins touchée, la RMS et IC95% 
restant inférieures à 5% de la plage de variation. Les moments FE et ABD sont les plus touchés, 
avec un e RM S de 1. 1 e t 0.6%BW*Ht, et un maximum atteignan t 3. 5 e t 2.1%BW*Ht. Pou r tous 
les moments, 1C95% dépasse 20% de la plage de variation. 
Au genou , l a RMS , IC95 % et l'écar t maxima l atteignen t 1.4 , 3. 9 e t 4.8%BW pou r l a force AP. 
Pour les forces ML et PD, la RMS reste inférieure à 1%BW (5 % de la plage), 1C95% à 4%BW et 
l'écart maxima l à  2%B W (14 % d e l a plage) . Pou r le s moments , l a RM S rest e inférieur e à 
0.5%BW*Ht, 1C95 % à 1%BW*Ht et le maximum à  1%BW*Ht . En valeur relative , le moment F E 
est l e plus touché, 1C95% atteignant 23 % et l'écart maximal 28% de la plage de variation. Pour 
tous les moments, 1C95% dépasse 15% de la plage de variation. 
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Figure 55 :  Moment de flexion (a), abduction (b) , rotation (c), et Forces AP (d), ML (e) et PD (f) à la 
hanche, en utilisant l e CTF fonctionnel (ligne bleue) et recalé (points rouges) . 
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Figure 56 : Moment de flexion (a), abduction (b), rotation (c), et Forces AP (d), ML (e) et PD (f) au 
genou, en utilisant le CTF fonctionnel (ligne bleue) et recalé (points rouges). 
<> Discussio n 
L'impact es t nettement plus fort à la hanche qu'au genou. On observe un décalage des courbes, 
qui peu t dépasse r 2%BW*H t à  l a hanche . L'impac t es t importan t e n phas e d'appu i e t 
négligeable e n phas e oscillante . Cec i s'expliqu e pa r l e fai t qu'e n phas e oscillante , le s force s 
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externes de contact son t nulles, si bien que les seules forces qui influencent le s segments son t 
liées à leurs caractéristiques inertielles , et s'appliquent donc à leur centre de masse. 
En faisan t varie r l e CT F d e 30m m selo n le s 3  directions , Stagn i obtien t un e variatio n d e 
1.6%BW''Ht de s moment s fléchisseu r e t abducteu r e t 0.5%BW*H t d u momen t interne . Ce s 
valeurs correspondent à  l'écart maximal entre les pics des deux courbes. Pour le genou, Stagni 
note u n effe t négligeable . Nou s obtenon s u n écar t d u mêm e ordr e d e grandeu r mai s plu s 
important, cec i étant imputabl e à  une plus grande différence entr e l e CTF fonctionnel e t l e CTF 
recalé. Les courbes des moments à  la hanche ressemblen t au x courbes fournies pa r Stagni , le 
moment abducteu r obten u ave c l e CT F recal é ayan t un e allur e u n pe u plu s semblabl e au x 
moments de Stagni que celui obtenu avec le CTF fonctionnel. 
En traçant la moyenne et le corridor (plus ou moins un écart type) des courbes obtenues avec le 
CTF fonctionne l e t l e CT F recal é su r l'ensembl e de s 1 0 sujet s sains , o n n'observ e pa s d e 
différence majeur e (Figure 57 a). Pourtant, pour chaque individu, on observe des écarts pouvant 
être importants . Ceci s'explique pa r le fait que ces écarts se compensent :  par exemple, pour le 
sujet 3, le moment de flexion à la hanche est décalé d'environ 0.4Nm/kg vers le bas, tandis que 
pour le sujet 6 on obsen/e un tel décalage vers le haut (Figure 57 b). 
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Figure 57 : (a) Moyenne et corridor à un écart type des moments à la hanche (en Nm/kg) obtenus 
pour 10 sujets sains, en utilisant le CTF fonctionnel (en noir) ou recalé (en rouge), (b) Moment 
abducteur à la hanche obtenu pour 2 sujets avec le CTF fonctionnel (moyenne en noir) et recalé 
(moyenne et corridor à un écart type en vert). 
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Pour comparer nos résultats à  ceux de Kirkwood, les données obtenues pou r la hanche ont été 
normalisées par rapport à la masse des sujets (Tableau 19) . 
Tableau 19 : RMS, IC95% et maximum de l'écart obtenus entre les efforts calculés avec le CTF 
recalé et le CTF fonctionnel en phase d'appui (en N/kg et Nm/kg) 
Phase d'appui (15 
sujets) 
HANCHE 
Force ML (N/kg) 
Force AP (N/kg ) 
Force PD (N/kg ) 
Moment FE (Nm/kg) 
Moment ABD (Nm/kg) 






















Kirkwood obtien t u n écar t maxima l d e 0.26Nm/k g dan s l e pla n fronta l e t u n impac t plu s faible 
dans le s autre s plan s (0.08Nm/kg).  Nou s obtenon s de s écart s maximau x plu s élevé s qu e 
Kirkwood, l'écar t maxima l atteignan t 0.37Nm/kg , 0.13Nm/k g e t 0. 6 Nm/k g pou r le s moment s 
abducteur, d e rotatio n intern e e t d'abduction . Cett e différenc e s'expliqu e pa r l e fait qu e l'écar t 
maximal entre deux localisations du CTF utilisées par Kirkwood est de 2.6cm en médio-latéral et 
2cm en disto-proximal, ce qui est plus importan t qu e l'écart entre les CTF fonctionnel e t le CTF 
recalé de nos sujets. 
Cette comparaison avec les données de Stagni et de Kirkwood nous permet de vérifier que nous 
obtenons u n impac t d e l a localisatio n d u CT F d u mêm e ordr e d e grandeu r qu e ce s auteurs , 
notre impac t plu s élev é s'expliquan t pa r un e différenc e plu s important e entr e le s deu x 
localisations du CTF étudiées. 
rv.3.2.4. 
d'axe 
Visualisation du mouvement  des  os  et  des  systèmes 
Le recalage des os dans les repères liés aux systèmes d'attache nou s permet de visualiser leu r 
mouvement. La figure ci-dessous illustre trois positions observées au cours du cycle de marche, 
et ce dans le plan sagittal, axial et frontal. 
On observ e un e légèr e interpénétratio n de s o s a u momen t d e l a flexion, u n espacemen t tro p 
important o u encore quelques mouvement s parasite s des os. Outre le s erreurs de recalage, l e 
mouvement de s système s d'attach e pa r rappor t au x o s sous-jacent s a u cours d u mouvemen t 
semble êtr e l a principal e caus e d e ce s obsen/ations . U n traitemen t d e signa l appropri é 
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permettrait d e les limiter . Cette visualisation perme t de se rendre compte des limites inhérente s 
à l'analys e d e l a march e pa r moyen s no n invasif s e t de s courbe s cinématique s e t cinétique s 
obtenues. 
Cette visualisatio n perme t a u clinicie n d e mieu x comprendr e le s courbe s cinématiques , d e 
visualiser l e mouvement dan s le s différents plan s de l'espace, e t de les mettre e n relation avec 
la géométri e osseus e d u sujet . Améliore r l a reconstructio n d e l a géométri e d u tibi a ains i qu e 
compenser le s artefacts des tissus mous est toutefois nécessaire avant d'appliquer ce t outil à la 
clinique. 
Figure 58 : Visualisation des os au cours du cycle de marche dans les 3 plans de l'espace 
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Ce chapitr e a  présent é commen t l a géométri e osseus e personnalisé e peu t êtr e intégré e à 
l'analyse d u mouvemen t ains i qu e l'appor t d e cett e intégration . Le s cliché s 
stéréoradiographiques permetten t no n seulemen t d'obteni r l a géométri e osseuse , mai s 
également d e reconstruir e l'envelopp e extern e d u sujet . L e chapitr e 5  présent e comment , à 




v. Chapitre  5 : Intégration des paramètres inertiels 
personnalisés à  l'analyse de la marche 
Face au x limite s de s différente s méthode s d e déterminatio n de s paramètre s inertiel s ( « body 
segment parameter s » , o u BSP ) présentée s a u chapitr e 2 , Duma s (Duma s e t coll . 2005 ) 
propose d e détermine r le s BS P de l a cuisse pa r reconstructio n 3 D des structures osseuse s e t 
de l'envelopp e extern e à  l'aid e de cliché s stéréoradiographique s ave c l e systèm e bass e dos e 
EOS .  Nous reprenons cette méthodologi e pou r calculer le s paramètres inertiel s de l'ensembl e 
du membre inférieur . Afin d'évaluer l a validité e t l'intérêt d u calcul des BSP personnalisés, deux 
études on t ét é menée s :  d'un e par t l a reproductibilit é d u calcu l à  ét é évalué e su r 8 1 
reconstructions d u membre inférieu r ;  d'autre par t l'impact de s BSP sur la cinétique au cours de 
la march e a  ét é évalu é su r 1 0 sujets . Pou r chacun e d e ce s études , le s paramètre s 
personnalisés on t ét é comparé s à  ceu x obtenu s ave c le s table s d e d e Leva , courammen t 
utilisées dans la littérature et intégrés dans le modèle générique du LIO. 
Ainsi, c e chapitr e vis e à  répondre au x question s suivante s :  Comment calcule r le s paramètre s 
inertiels personnalisé s d e l'ensemble d u membre inférieur ? E n quoi ces paramètres diffèrent-il s 
de ceu x estimé s à  parti r de s table s d e d e Leva ? Quell e es t l a reproductibilit é d u calcu l de s 
paramètres personnalisés ? E t enfin , quel es t l'impac t d'utilise r ce s paramètres personnalisé s à 
la place des paramètres de de Leva dans les calculs cinétiques? 
V. l Calcu l de s paramètre s inertiel s personnalisé s 
La détermination des BSP se fait en 2 grandes étapes résumées ci-dessous. 
V.1.1. Reconstruction tridimensionnelle des structures 
Les o s (tibia , fémur , rotule ) e t l a cuiss e son t reconstruit s pa r l a méthod e NSC C décrit e a u 
chapitre 4. La jambe est reconstruite selon le même principe :  4 contours externes et 8 points (2 
sur chaqu e pla n définissan t l a limit e d u segment ) son t identifié s su r le s radiographies . 
L'enveloppe d u pie d es t délicat e à  reconstruir e :  d'une part , l a variabilité de s formes d e pie d 
est très important e entr e sujets ;  d'autre part , peu de points son t visibles e n vue de face. Ainsi, 
nous reconstruison s l'envelopp e d u pie d pa r simpl e mis e à  échell e d e s a longueu r e t d e s a 
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largeur. Pou r c e faire , 3  point s son t identifié s su r le s cliché s :  l e milie u d u talon , l'extrémit é 
supérieure du gros orteil et l'extrémité inférieur e du petit orteil (au niveau de son contact au sol). 
Figure 59: Identification des contours et géométrie 3D de l'enveloppe et des os. 
La procédure d'identificatio n de s points e t contours es t fournie e n Annexe 5 . La reconstructio n 
de l'ensemble d'u n membr e inférieu r dure environ 1h , la numérisation des contours e t points et 
la vérificatio n de s structure s reconstruite s nécessitan t l e plu s d e temp s (surtou t lorsqu e le s 
membres sont légèrement superposés) . 
V.1.2. Calcul des BSP 
Connaissant l a géométrie des os et de l'enveloppe externe , la répartition de la masse au sein du 
membre inférieu r s'e n dédui t e n assignant un e densité aux os et aux tissus mous . Les volumes 
de l a cuisse, de l a jambe e t du pied sont fermés pa r un plan, afin de permettre leu r intégratio n 
volumique. Conformémen t au x travau x d e Dumas , le s segment s son t défini s selo n Clary s 
(Clarys e t coll . 1986) , l'intégratio n volumiqu e se fait selon la méthode de Mirtich (Mirtich 1996) , 
et les densités son t issues de White e t coll . (White e t coll. 1987) :  1.42g/cm3 pour les os et 1.0 3 
g/cm^ (resp. 1.02 g/cm^) pour le s tissus mou s des hommes (resp . femmes). Le s détails de ces 
calculs son t fournis e n Annexe 2 . L'ensemble de s calculs (fermetur e des volumes e t calcul des 
BSP) dure environ 1 5 minutes pour un sujet. 
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v.2 Comparaiso n de s bsp personnalisé s au x bsp de de Lev a 
V.2.1. Méthod e 
V2.1.1. Sujets 
La comparaison a  été menée sur deux populations , qui ont participé respectivemen t au x études 
de reproductibilité e t d'analyse de la marche présentées dans les sections suivantes. 
^ Sujet s Repro 
L'étude d e reproductibilité , présenté e a u paragraph e suivant , a  ét é mené e su r 4  membre s 
gauches e t 5  membres droits de 7 sujets (5 hommes e t 2 femmes). Le poids moyen des sujets 
masculins est de 73.6± 8.8 kg (écart type) e t la taille moyenne de 1.78±0.06m. Pour les femmes, 
le poids moyen est de 61.5kg (52 et 71 kg) et la taille moyenne de 1.64 m (1.62 et 1.66m). Ces 9 
membres inférieur s on t ét é reconstruit s 3  foi s pa r 3  opérateurs , fournissan t ains i 8 1 
reconstructions. 
<^ Sujet s LCAS 
10 homme s sains , âgé s d e 28.7±3. 6 ans , d e taill e moyenn e 1,77±0.06 m e t d e poid s moye n 
74.2±7.5kg on t particip é à  cett e étude . Ce s sujet s on t suiv i l e protocol e cliniqu e comple t 
présenté précédemment . De s marqueur s on t ét é installé s su r différent s point s anatomique s 
avant l'exame n d e stéréoradiographie . L a positio n de s marqueur s dan s l e repèr e EO S a  ét é 
obtenue sous IdefX . 
V.2.1.2. Calcul  des yaramètres ineriiels 
Les paramètres personnalisés ont été calculés comme décrit ci-dessus. 
<> Définitio n des segments de de Leva (de Leva 1996) 
De lev a fournit  un e table comportan t l a masse relativ e d u segment pa r rappor t à  l a masse d u 
sujet. La position du centre de masse le long de l'axe longitudinal des segments et les rayons de 
giration autour des 3 axes du segment son t fournis en pourcentage d e la longueur du segment . 
De Leva décrit les axes longitudinaux des segments comme suit : 
Cuisse :  du centre de la tête fémorale a u centre genou (milieu des épicondyles ) 
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Jambe :  du centre geno u à la malléole latéral e (plusieur s alternatives son t proposées à  la place 
de l a malléol e latérale , qu i a  été choisie pou r s a simplicité d e localisatio n a u cours de s essai s 
d'analyse du mouvement). 
Pied : du milieu du talon à l'extrémité d u gros orteil. 
<^ Localisation des points nécessaires au calcul des BSP de de Leva 
Le centr e d e l a têt e fémoral e es t estim é à  parti r d e l a reconstructio n 3 D d e l a têt e fémoral e 
(centre d e l a sphère au x moindre s carrés) . Pou r le s sujets LCAS , les épicondyles , l a malléol e 
latérale, le milieu du talon et l'extrémité d e l'orteil sont localisés à l'aide des marqueurs placés à 
ces endroits . Pour les sujets Repro , on ne dispose pas de ces marqueurs. Les épicondyles sont 
directement défini s su r l'envelopp e d e l a cuisse , tandi s qu e l a malléole , l e milie u d u talo n e t 
l'extrémité d e l'ortei l sont pointés sous IdefX®. 
V.2.1.3. Choix  des repères 
La description incomplèt e des repères dans lesquels les BSP sont exprimés constitue l'une des 
limites de s étude s portan t su r le s BS P (cf . chapitr e 2) . Pa r souc i d e clarté , nou s décrivon s ic i 
brièvement le s repères utilisés dans notre étude. 
Les BSP de de Leva sont exprimés dan s les plans anatomiques suivant s (Zatsiorsk y 2002) :  la 
table, su r laquell e l e sujet es t allongé ser t de plan frontal. L'axe longitudina l des segments reli e 
l'extrémité à  l'origine. L'origine d u segment définit l'origine du repère. 
Les paramètre s inertiel s son t calculé s dan s l e repèr e EO S ains i qu e dan s u n repèr e li é a u 
segment, qui est défin i de manière à se rapprocher de la définition des repères de de Leva. L a 
position d u centre d e masse es t exprimée dans l e repère segmentaire pou r le s deux méthode s 
de calcul des BSP (l a position des points étant connue dans le repère EOS, un changement d e 
repère permet d'exprimer cette position dans le repère segmentaire). En revanche, les moments 
d'inertie d e de Leva sont fournis directement dans le repère de de Leva, dont la description n'est 
pas suffisammen t précis e pou r permettr e so n calcul . Nou s supposon s qu e c e repèr e es t 
comparable à  celu i d u repèr e segmentaire , hypothès e courant e dan s le s diverse s étude s d e 
BSP (Ganle y e t coll . 2004 ; Duma s e t coll . 2005 ; Ra o e t coll . 2006) . Pou r chaqu e populatio n 
(Repro e t LCAS) , nou s avon s défin i de s repère s segmentaire s e n fonction de s contrainte s d e 
l'étude mené e :  ainsi , pou r l'étud e d e reproductibilit é i l import e d'avoi r de s repère s 
reproductibles, tandis que pou r l'analys e d e l'impact de s BS P sur l a cinétique, l'emphas e a  été 
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portée sur le fait d'avoir des repères proches des repères fonctionnels. En effet, afin d'utiliser les 
BSP dan s les calculs de dynamique inverse , il est nécessaire de les exprimer dans les repères 
fonctionnels utilisé s pou r le s calcul s d e dynamiqu e inverse . (Pou r l'instant , a u LIO , le s 
paramètres inertiel s d e d e Lev a son t utilisé s e n supposan t qu e le s repère s d e d e Lev a e t le s 
repères fonctionnels sont identiques). 
Pour l'étud e d e reproductibilité , nou s reprenon s le s repère s osseu x RepFemu r e t RepTibi a 
présentés a u chapitr e 3 . Pou r l e pied , u n repèr e es t défin i à  parti r d e l'ax e de gravit é e t d e l a 
projection de l'axe bimalléolaire sur le plan horizontal. Ces repères suivent les recommandation s 
de l'ISB (X antéro-postérieur, Y  vertical, Z médio-latéral). 
Les repère s fonctionnel s n e sont , pa r définition , pa s calculable s à  parti r d e l a géométri e de s 
structures osseuses , puisqu'il s s'appuien t su r l e mouvemen t effectu é pa r l e suje t a u cour s d u 
calibrage. Nou s définisson s de s repère s proche s de s repère s fonctionnel s à  parti r de s 
marqueurs externe s positionné s su r le s participant s (malléoles , condyles , talon , extrémit é d u 
gros orteil ) e t l e centre d e l a tête fémorale reconstruit e sou s IdefX . Contrairemen t au x repère s 
osseux, les repères fonctionnels ne suivent pas les recommandations de l'ISB (X : médio-latéral, 
Y :  antéro-postérieur, Z  vertical). La définition de ces repères est fournie en Annexe 4. 
V.2.1.4. Comparaison  des paramètres inertiels 
Pour tou s le s sujets , le s paramètre s inertiel s on t ét é calculé s selo n le s deu x méthodes . Le s 
moyennes de s BS P personnalisé s e t de s écart s d e ce s BS P ave c ceu x d e d e Lev a on t ét é 
évaluées. L'intervall e d e confianc e à  95% (IC95%) e t l e maximu m (max ) d e l a valeur absolu e 
des écarts ont été calculés. 
V.2.2. Résultat s et discussion 
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Figure 60: (a) BSP personnalisés ( * bleues) et de Leva (. rouges) pour un sujet (b) Valeurs 
moyennes (écarts types) des paramètres personnalisés et écarts par rapport à ceux de de Leva, 
exprimés dans les repères fonctionnels (10 sujets LCAS) 
V.2.2.1. BSP du  vied 
La masse moyenn e du pied est d'environ 900g , soit 1 0 à 1 5 % plu s légère que celle de de Leva. 
Le centre d e mass e personnalis é se situe : 
^ 5c m e n avant d u centre de s malléole s l e long de l'ax e du pied, comme celu i de d e Lev a 
(à 5mm près pour les sujets LCAS) . 
^ 4  à  5c m e n dessou s d u centre de s malléoles , 7mm (sujet s LCAS ) à  2c m (sujet s Repro ) 
plus haut que l a position obtenue ave c le s tables de de Leva . 
<- a u mêm e nivea u (sujet s Repro ) o u 24m m latéralemen t (sujet s LCAS ) pa r rappor t a u 
milieu de s malléole s selo n l'ax e bi-malléolair e d u pied , tandi s qu e l e centr e d e d e lev a 
se situe 1  cm médialement . 
Le fai t qu e l e centr e d e mass e d u pied d e d e Lev a s e situ e médialemen t pa r rappor t a u centr e 
personnalisé es t cohérent puisqu e d e Lev a situe l e centre d e mass e l e lon g d e l'ax e joignant l e 
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calcanéum à  l'extrémité d u gro s orteil . Le fai t qu e l e centre d e de Lev a soi t plu s ba s pou r le s 
sujets Repr o s'expliqu e pa r l e fai t qu e l e centre d e mass e d e de Lev a ai t ét é plac é su r l'ax e 
joignant l e milie u de s malléole s a u milie u d u talon , identifi é plu s prè s d u so l qu e n e l'es t 
l'extrémité postérieur e du calcanéum. 
Les moments d'inertie sont faibles (<5gm2). 
V.2.2.2. BSP  de la iambe 
La masse moyenne de la jambe est d'environ 3kg , ce qui est proche de la masse fournie par de 
Leva. Dan s 95 % de s cas , l'écar t entr e l a mass e personnalisé e e t l a mass e d e d e Lev a es t 
inférieure à 520g. 
Le centre de masse personnalisé de la jambe est situé : 
<> 15-2 0 mm postérieurement pa r rapport au centre du genou, tandis que celui de de Leva 
se situe au niveau du centre genou. 
<> 7- 9 m m latéralement , tandi s qu e celu i de de Lev a se trouve 1 6 à 1 9 mm latéralemen t 
par rapport au centre du genou. 
<> 18 8 m m du centre d u genou pour le s sujets LCA S e t 142m m pou r le s sujets d e l'étud e 
repro. Ces valeurs sont très proches de celles obtenues avec l a table de de Leva (écar t 
de 1 mm par rapport aux valeurs personnalisées) . 
Le fait qu e l e centre d e masse de de Lev a soit situé plu s latéralemen t qu e l e centre d e mass e 
personnalisé s'expliqu e pa r l e fai t qu e d e Lev a plac e l e centr e d e mass e su r l'ax e joignant l e 
centre du genou à la malléole latérale . Le centre de masse personnalisé es t postérieur au centre 
genou e t a u centr e d e d e Leva , c e qu i peu t s'explique r pa r l a form e galbé e d e l a parti e 
postérieure de la jambe. 
Le tenseur d'inerti e n'es t pas principal ;  on note toutefois que les produits inertiel s son t faibles 
(inférieurs à  Igm^) . Les moments d'inertie A P et ML avoisinent le s 35gm2 et diffèrent d e 6 gm^, 
soit de 18 % de ceu x de de Lev a (IC95%) . Le moment longitudina l es t d e 5gm2, e t diffère ains i 
de 21% d e celui de de Leva. E n moyenne, les moments d'inertie sont toutefois bien estimés par 
les table s d e d e Lev a (moyenn e de s écart s <  10%) . Pou r le s sujet s LCA S o n observ e de s 
résultats semblables. 
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v.2.2.3. BSP  de la cuisse 
Selon la population étudiée , la masse de la cuisse est d'environ 9. 2 kg ou 9.8 kg , soit 10 % plus 
faible o u 7 % plu s élevé e qu e cell e d e d e Leva . Pou r le s sujet s Repro , l'écar t entr e l a mass e 
personnalisée e t estimé e pa r d e Leva es t relativemen t important , l e 95*"" ^ centile attein t 2.6kg . 
En revanch e pou r le s sujets LCAS , l a masse moyenn e es t d e 9.8kg, 7% plus élevée qu e cell e 
de d e Leva . Duma s obtien t un e mass e moyenn e personnalisé e d e 9.5kg , comparabl e à  l a 
masse qu'il obtient avec les tables de de Leva. 
Le centre de masse de la cuisse personnalisée es t situé : 
^ à  enviro n 230-23 5 m m d u centr e genou , étan t ains i 2c m plu s dista l qu e celu i d e d e 
Leva. 
^ légèremen t ( 2 à 5 mm) postérieurement a u centre du genou et au centre de de Leva 
^ 7m m latéralement, tandis que celui de de Leva se trouve au même niveau que le centre 
genou. 
Comme Dumas , nou s obtenon s u n centre d e mass e situ é légèremen t postérieuremen t à  l'axe 
du segment . E n revanche , contrairemen t à  Dumas , l e centr e d e mass e n'es t pa s situ é 
médialement mai s latéralement pa r rapport au centre de masse de de Leva. Dumas obtient une 
position comparabl e d u centre d e mass e personnalis é selo n l'ax e longitudina l (185m m à  parti r 
du centre d e l a tête fémorale , tandis qu e nou s obtenon s 187m m pou r le s sujet s Repr o e t 19 5 
mm pour les sujets LCAS) ;  ce centre étant 1  à 2 cm plus distal que celui de de Leva. 
Le tenseur d'inertie n'es t pas principal. Les moments principaux atteignen t 17 0 gm^ autour des 
axes M L et AP et SOgm^ autour de l'axe longitudinal. Ces valeurs sont comparables à  celles de 
Dumas et diffèrent d e près de 27% de celles de de Leva. 
V.2.2.4. Limites 
Pour les sujets Repro , notre comparaison par rapport aux paramètres de de Leva est limitée par 
le fai t qu e notr e populatio n es t plu s âgé e que cell e d e de Lev a e t qu e le s point s utilisé s pou r 
localiser le s centres de masse de de Leva diffèrent légèremen t de ceux utilisés en analyse de la 
marche (condyles localisés directement su r le modèle 3D de la cuisse, milieu du talon situé près 
du sol et non au niveau du calcanéum). 
Par ailleurs, la comparaison des moments d'inertie es t limitée par le fait que l'on suppose que le 
repère d e d e Lev a es t confond u ave c le s repère s segmentaires . Cett e approximatio n es t 
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néanmoins courant e dan s le s différent s article s comparan t différente s méthode s d e calcu l de s 
paramètres inertiel s (Ganley et coll. 2004; Dumas et coll. 2005). 
Globalement, on retient que le s paramètres inertiel s personnalisés diffèren t d e ceux de de Leva 
par le fait que le centre de masse ne se situe plus sur l'axe longitudinal du segment, les masses 
diffèrent (7 % pour l a cuisse, 14 % pour l e pied , qu i a  toutefois un e mass e faible) , le s moment s 
d'inertie principaux diffèrent jusqu'à 20%, et les produits d'inertie de la cuisse ne sont pas nuls. 
Après avoi r estim é l a différenc e entr e l'estimatio n personnalisé e de s paramètre s inertiel s e t 
l'utilisation de s tables de de Leva , et avant de nous intéresser à  l'impact d e cette différence su r 
la cinétique, nous présentons l'étude de reproductibilité du calcul de ces paramètres. 
V.3 Reproductibilité 
V.3.1. Méthod e 
La reproductibilit é d u calcu l des BS P personnalis é a  été menée su r le s 81 reconstruction s de s 
sujets Repr o (cf . sectio n précédente) . L a méthod e repren d cell e présenté e pou r l'étud e d e 
reproductibilité de s repère s osseux: aprè s avoi r vérifi é qu e tou s le s échantillon s son t 
équivalents, l a moyenn e de s valeur s es t calculée pou r chaqu e suje t reconstruit . L a répartitio n 
des écart s d e chaqu e paramètr e à  l a moyenn e d e c e paramètre , nou s renseign e su r l a 
dispersion de s valeurs. Pour décrir e cett e dispersion , nous calculons l a moyenne, l e maximu m 
(max) e t le 95*""® centile (qu i nous indique l'intervall e d e confiance à  95% (IC95%)) d e la valeur 
absolue de ces écarts. 
V.3.2. Résultat s 
V.3.2.1. Reproductibilité  des BSP du vied 
Seule l a reproductibilit é d e l a mass e e t d e l a positio n d u centr e d e mass e es t présentée , le s 
moments d'inerti e étan t trè s faibles . L e tablea u e t le s boîte s à  moustach e ci-dessou s 
caractérisent l a répartitio n d e l a valeu r absolu e de s écart s à  l a moyenn e pou r le s différent s 
paramètres. 
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La mass e d u pie d es t obtenu e dan s u n intervall e d e confianc e à  95 % d e 143g , (16 % d e l a 
masse moyenn e d u pied) . Le centre d e mass e es t estim é avec un e variation de 16m m l e long 


























Figure 61 : Répartition des valeurs absolues des écarts à la moyenne de la masse et de la position 
du centre de masse du pied 
V.3.2.2. Reproductibilité des BSP de la iambe 
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La masse de la jambe est estimée dans un intervalle de confiance de 140g (5% de la masse de 
la jambe). Le centre de masse est estimé dans un intervalle de confiance de 5mm. 
Les moments d'inertie sont estimés dans un intervalle de confiance de 2.5gm2 selon les axes AP 
et ML et 0. 5gm2 selo n l'axe longitudinal, ce qui représente une erreur inférieure à 10%. 
8 Pour la masse, CMX et CMY, les reconstructions de l'opérateur 1  ont été retirées pour le calcul de la 
moyenne, afin de s'assurer que les échantillons étaient équivalents. Ces reconstructions on t ensuite été 
incorporées dans le calcul des écarts à la moyenne. 
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Reproductibilité des BSP de la cuisse 
La mass e es t estimé e dan s u n intervall e d e confianc e à  95 % d e 640g , c e qu i correspon d à 
environ 7 % d e l a mass e d e l a cuisse . L a dispersio n d'estimatio n d u centr e d e mass e selo n le s 
directions antéro-postérieur e e t médio-latéral e es t inférieur e à  4m m tandi s qu e selo n l'ax e 
longitudinal l e 95éme centil e attein t 7.5mm . Le s moment s principau x d'inerti e son t estimé s dan s 
un intervall e d e confianc e d e 16gm2 , ce qu i correspond à  un e erreu r d'enviro n 10 % d e l a valeu r 
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Figure 63 :  Répartition de s valeurs absolues des écarts à  la moyenne de s BSP personnalisé s d e la 
cuisse 
10 
® Le s échantillon s n'étan t pa s équivalent s pou r CMY , 2  échantillon s on t ét é exclu s d u calcu l de s 
moyennes d e ce s variables . 
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v.3.3. Discussion 
La reproductibilité des paramètres inertiels personnalisés est relativement bonne : 
<> le s masse s son t estimée s dan s u n intervall e d e confianc e d e 7 % pou r l a cuiss e e t l a 
jambe (14% pour le pied) 
<- l e centre de masse est localisé dans un intervalle de confiance de 5 mm pour la jambe et 
7.5 mm pour la cuisse (16 mm pour le pied) 
^ le s moments d'inertie son t estimés à 10% pour la cuisse et la jambe (20% pour l'inertie l e 
long de l'axe longitudinal de la cuisse et 27% pour celui du pied). 
Le fait qu e le s paramètres d e l a cuisse soien t moin s reproductible s qu e ceu x de l a jambe peu t 
s'expliquer pa r les difficultés liée s à la reconstruction de la cuisse :  d'une par t l e placement de s 
points du plan hanche es t plus délicat que pour les plans genou et cheville, e t d'autre part , pour 
certains sujets , i l arrive qu e l a parti e l a plus latéral e d e l'envelopp e n e soi t pa s visible su r le s 
clichés. L a reconstructio n d e l'envelopp e d u pie d es t égalemen t délicate , l e milie u d u talon e t 
dans une moindre mesure , l'extrémité d u gros orteil, sont difficilement visible s en vue de face et 
influencent l'orientatio n d u pied. L'extrémité d u petit orteil est également difficil e à localiser sur la 
vue de profil . I l serait intéressan t d e compléter cette étude de reproductibilité pa r une étude de 
précision de reconstruction de l'enveloppe externe , en utilisant un système tel que le bodyscan. 
Les erreur s d e reproductibilit é étan t nettemen t inférieure s au x écart s entr e le s paramètre s 
personnalisés e t le s paramètres d e de Leva , i l est intéressan t d'utilise r le s paramètres inertiel s 
personnalisés. Que l es t l'impac t d'utilise r ce s paramètre s personnalisé s su r l a cinétique ? 
Plusieurs auteur s on t soulign é l a différenc e de s paramètre s inertiel s obtenu s pa r différente s 
méthodes mai s ont , e n revanche , not é u n faible impac t su r l a cinétique (cf . chapitr e 2 , section 
sources d'erreurs e n dynamique inverse) . Ces auteurs ont toutefois comparé des techniques qui 
ne fournissent pa s les paramètres inertiel s 3D. De plus les tables utilisée s n e sont pas toujours 
adaptées aux populations. Le paragraphe suivant présente l'étude mené e afin d'évaluer l'impac t 
^°Les échantillons n'étan t pa s équivalents pour les variables CMY, Ix x et Izz , 1  échantillon a  été 
ôté pou r l e calcu l de s moyenne s d e ce s variables . Pou r Ixy , le s échantillon s n e son t pa s 
équivalents. Cependant, i l faudrait écarte r un trop grand nombre de reconstructions pou r obteni r 
des échantillon s équivalents . Le s valeur s étan t faible s e t comparables , nou s avon s gard é 
l'ensemble de s échantillons. 
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des paramètres inertiel s 3D personnalisés pa r rapport aux paramètres de de Leva sur les efforts 
articulaires. 
V.4 Impac t su r l a cinétiqu e 
L'impact de s paramètre s inertiel s su r l a cinétiqu e a  ét é évalu é su r le s 1 0 sujet s sain s LCA S 
ayant suiv i l e protocol e cliniqu e présent é a u chapitr e 3 . L a différenc e entr e le s paramètre s 
inertiels de ces sujets obtenus à partir de la modélisation personnalisée e t avec les tables de de 
Leva a été présentée section V.2.2. 
V.4.1. Méthod e 
V.4.1.1. Calculs  cinétiques 
Les acquisitions de marche lente (vitesse moyenne 4km/h ± 0.3 km/h (écart type)) e t de marche 
rapide (vitess e moyenn e d e 4.7km/ h ±  0.4 km/h ) son t utilisée s pou r évalue r l'impac t de s BS P 
sur la cinétique. 
Les trajectoires des marqueur s son t filtrées avec un filtre SSA (10 ) e t les forces au sol avec un 
filtre Butterworth (30Hz). Pour chaque individu , 20 courbes du cycle de marche sont moyennée s 
et rééchantillonnées e n pourcentage du cycle de marche (le début du cycle de marche est défini 
comme l'instant o ù la force proximo-distale au sol dépasse 2% du poids du sujet). 
Les calcul s d e dynamique invers e son t effectué s e n utilisant (1 ) le s BSP de de Lev a e t (2 ) le s 
BSP personnalisés . Pou r permettr e c e calcul , le s paramètre s inertiel s son t fourni s dan s le s 
repères proche s de s repère s fonctionnels , dan s u n fichier .bs p prév u à  ce t effet . U n exempl e 
d'un tel fichier est fourni en Annexe 2. 
V.4.1.2. Impact  des BSP sur la cinétique 
Pour comparer le s moments e t forces articulaires obtenu s ave c le s BS P personnalisé s e t ceux 
de d e Leva , l'écar t entr e le s courbe s es t évalu é pa r l'écar t maxima l e t l'erreu r quadratiqu e 
moyenne (RMS ) duran t l a phas e oscillant e e t duran t l a phas e d'appui . L a RM S es t calculé e 
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lnpha.\e 
i l 2-1^  perso.i  ~  ^  (JeLeva.i  ) 
comme sui t :  RMS  = —— ,  où nphase est le nombre de valeurs enregistrée s 
pha.\e 
durant l a phase étudiée (environ 60 pour la phase d'appui et 40 pour la phase oscillante). 
La RM S global e es t défini e comm e étan t l a RM S de s RM S de s 1 0 
10 
JX(/?M5,*n^,_,,)^ 
sujets -RMS^i^^^,^  = -L i J— _ L'écar t maxima l e t l a RM S global e son t égalemen t 
Yn 
/ '  phase,i 
1 = 1 
exprimés en fonction de la plage de variation de chaque paramètre étudié. 
Les notation s suivante s son t utilisée s pou r le s effort s :  force s médio-latéral e (ML) , antéro -
postérieure (AP) , proximo-distal e (PD ) ;  moment s d e flexion/extensio n (FE) , 
d'abduction/adduction (ABD) , et de rotation interne/externe (RIE) . 
V.4.2. Résultats 
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Figure 64: RMS global e en phase d'appui (a ) à v confo (b) à v confo exprimée en % de la 
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Figure 66: RMS global e en phase oscillante (a) à v confo (b) à v confo exprimée en % de la plage 
de variation ; (c) à v rapide (d) à v rapide exprimée en % de la plage de variation 
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Figure 67:1095% de la différence maximale des efforts en phase oscillante à (a) v confo, (b) v 
rapide 
En phas e d'appui , l'impac t es t l e plu s marqu é à  l a hanch e e t augment e légèremen t ave c l a 
vitesse. L a RM S normalisé e es t inférieur e o u égal e à  5% pou r l'ensembl e de s paramètre s : 
l'impact es t donc très faible en vue des RMS . L'ensemble de s RM S normalisée s es t nettemen t 
plus élev é e n phas e oscillante , varian t d e 5  à  26 % selo n le s efforts . Aprè s ce s remarque s 
générales, nous analysons l'impac t de s BSP sur la cinétique de chaque articulation. 
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v.4.2.1. Cheville 
En phase oscillante, la RMS normalisée atteint 15 % pour la force PD. 1C95% dépasse 50% de 
la plag e de s valeur s (except é pou r l a force A P (1C95%=18%)) . L'impac t su r l a force M L de l a 
cheville dépasse 100 % de la plage de variation (0,15N/kg à environ 72% du cycle de marche sur 
la figure ci-dessous). 
En phas e d'appui , l a RM S rest e inférieur e à  0.05N/kg o u 2% pour le s forces e t inférieur e à 
0.01 Nm/kg o u 3 % pou r le s moments . Pou r l a force  M L e t le s moment s RI E e t ABD , IC95 % 
avoisine les 10%. 1C95% reste inférieur à 5% pour les forces AP, PD et le moment FE. 
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Figure 68 : Force ML à la cheville, présentant un écart maximal atteint 103% à vitesse confortable 
et 115% à vitesse rapide en phase oscillante 
V.4.2.2. Genou 
En phas e oscillante , l a RM S normalisé e attein t 22 % pou r l e momen t AB D (8 % à  vitess e 
rapide). IC95 % atteint 50% pour les forces ML et les moments ABD et RIE. 
(maxima supérieur s à  70 % à  vitess e rapide) . Pou r l a force  PD , 1C95 % atteint 40 % à  vitess e 
rapide (écar t ma x 40%) . Pou r l a force  A P e t l e momen t FE , IC95 % rest e inférieu r à  20 % 
(maxima d'environ 21%). 
En phase d'appui, la RMS es t d'environ 0.08N/kg pou r les forces ML et PD et 0.04N/kg pour la 
force AP . L a RM S de s moment s es t d'enviro n 0.02Nm/k g e n flexio n e t abductio n e t rest e 
inférieure à  0.0 1 Nm/kg e n rotation . 1C95 % avoisine 15-20 % pour l a force M L e t le s moment s 
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ABD e t RIE (maxima respectif s d e 22%, 17% et 16 % à vitesse rapide) . IC95% reste inférieu r à 
5% pour les forces AP, PD et le moment FE (maxima de 4%, 2%, et 7% à vitesse rapide) . 
L'impact d e l a vitess e est variabl e selo n le s paramètre s observé s :  en phas e oscillante , le s 
maxima augmentent de 5, 15 et 20% pour la force PD, les moments ABD et RIE et diminuent de 
20% pour l a force ML . Sur le s forces AP e t PD on ne note pas de différence notable . En phase 
d'appui l'impact d e la vitesse est faible (inférieur à 5%). 
Les moment s e t force s a u geno u de s sujets , pou r lesquel s l'impac t es t l e plu s marqué,  son t 
représentés ci-dessous. 
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Figure 69 : Forces au genou présentant des écarts maximaux (phase oscillante, phase d'appui) (a) 
Force AP à vitesse confortable (22%, 2%) (b) Force ML à vitesse confortable (91%, 20%) (c) Force 
PD à vitesse rapide (40%, 2%) (d) Moment ABD (92%, 13%) à vitesse rapide (e) Moment RIE (75%, 
6%) à vitesse rapide (f) Moment FE (21%, 7%) à vitesse confortable 
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V.4.2.3. Hanche 
En phase oscillante, l'impact es t important pour les moments ABD et 
RIE (IC95%>50%, maxima 60% et 95% à vitesse rapide) . La RMS normalisée attein t 22% pour 
le momen t RIE . Pou r l e momen t F E e t l a force PD , IC95 % avoisine le s 30 % (maxima 40% et 
32%) tandis que pour les forces ML et AP IC95% rest e inférieur à 20% (maxima de 20%). 
En phas e d'appui , l a RM S attein t 0.15N/k g pou r l a force P D e t 0.0 5 Nm/k g pou r l e momen t 
d'abduction (ABD) . IC95 % avoisin e le s 20 % pou r le s forces M L e t le s moment s AB D e t RI E 
(maxima 18% , 20%, 46% à vitesse rapide) . Pou r les forces AP et P D ainsi que l e moment FE , 
1C95% reste inférieur à 10% (maxima 10% , 5% et 8%). 
L'impact d e l a vitess e est variabl e selo n le s paramètres : Pou r l e momen t RI E e n phas e 
d'appui, IC95 % pass e d e 2 0 à  30 %  e t l'écar t maxima l pass e d e 25 % à 46% de l a plag e d e 
variation (cf . Figur e 70 ) entr e l a vitesse confortabl e e t rapide . En revanche, 1C95 % du momen t 
ABD e n phas e oscillant e pass e d e 6 0 à  50 % lorsqu e l a vitess e augmente . Pou r le s autre s 
valeurs l'impact d e la vitesse est moins marqué (inférieur à  5%). 
Les figures ci-dessous illustren t ces écarts. 
"" " o 1 0 2 0 3 0 4 0 5 0 6 0 7 0 8 0 9 0 IC O 
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Figure 70 : Moment RIE à la hanche du même sujet, à vitesse (a) confortable et (b) rapide 
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Figure 71: Forces et moments à la hanche à vitesse confortable présentant des écarts maximaux 
(phase oscillante, phase d'appui) (a) Force AP (19%,5%) (b) force ML (17%,19%) (c) Force PD ( 
32%, 4%) (d ) Moment ABD (61%, 21%) (e) Moment RIE (95%, 6%) (f) Moment FE (38%, 5%). 
Enfin, pou r compléte r cett e analyse , l e Tablea u 2 3 fourni t le s écart s maximau x pou r chaqu e 
paramètre e n pourcentag e d e l a plag e d e variation , ains i qu e l a valeu r e n N/k g o u Nm/k g à 
laquelle c e pourcentag e correspond . L a vitess e à  laquell e c e maximu m es t observ é es t 
également indiquée. 
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Tableau 23 : Écarts maximums entre les courbes cinétiques, exprimés en pourcentage de la plage 
Je variation (e n % ) et e r 
Ecart ma x 
Force chevill e M L 
Force chevill e A P 
Force chevill e P D 
Moment chevill e F E 
Moment chevill e AB D 







Force hanch e M L 
Force_hanche_AP 
Force hanch e P D 
Moment hanch e F E 
Moment hanch e AB D 
Moment_hanche_RIE 
MAX forces 
MAX moment s 
1 N/k g o u Nm/kg , atteints à  vitesse confortabl e (c ) o u 
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V.4.3.1. Bilan de l'imvact observé 
Globalement, o n not e qu e l'impac t rest e inférieu r à  0.2N/kg pou r le s forces e t 0.05Nm/kg pou r 
les moments (RMS) . Pa r rappor t à  la plage de variation des efforts , ces valeurs sont faibles en 
phase d'appu i (RM S normalisé e inférieur e à  5% ) mai s no n négligeable s e n phas e oscillant e 
(RMS normalisé e compris e entr e 5  e t 26%) . Cec i s e tradui t pa r de s courbe s don t l'allur e n e 
varie pa s beaucou p ave c le s deux méthodes . Pou r l e moment RI E de l a hanche, l a différenc e 
des courbe s es t toutefois relativemen t important e ;  ce qui se traduit pa r un e RM S relativemen t 
élevée (proch e d e 4% en appui e t 22% en phase oscillante) . Les écart s maximau x son t élevé s 
lorsqu'ils son t exprimé s pa r rappor t à  l a plage d e variation de s variables. Su r le s courbes, ce s 
écarts s e répercuten t pa r des différences d'amplitud e de s pics . L a force M L e t le s moment s 
ABD et RIE sont les plus touchés pa r la différence des BSP. Le fait d'augmenter l a vitesse de 
20% accentue les différences de pics. 
Les maxim a son t atteint s auss i bie n à  vitess e confortabl e qu' à vitess e rapid e (Tablea u 23) , 
selon l e paramètre considéré . On note que l'impac t es t plus marqué à  la hanche (maximas de 
0,75N/kg e t 0, 2 Nm/kg ) qu'a u geno u (maxima s 0,3 5 N/k g e t 0,10Nm/kg ) e t qu' à l a chevill e 
(maxima 0,25N/kg e t 0,05Nm/kg). 
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V.4.3.2. Comvaraison aux études antérieures 
Ganley (Ganle y e t coll . 2004) quantifi e l a différence entr e les moments de flexion obtenus avec 
les paramètre s DX A e t le s paramètre s issu s d e tables cadavérique s ave c l'erreu r quadratiqu e 
moyenne pou r ses 1 0 sujets (c f chapitre 2) . H report e alors l a moyenne de s RMS E au cours de 
la phase d'appu i e t de la phase oscillante . Pour comparer no s résultats, nous avons égalemen t 
calculé cette valeur moyenne et obtenu les valeurs illustrées sur la Figure 72 a). 
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Figure 72: Comparaison de la moyenne des RMSE sur les moments FE entre l'étude de Ganley 
(Dempster vs DXA) et notre étude (perso - de Leva) (a ) valeurs en Nm/kg, (b) en % de la plage de 
variation des moments 
En phas e oscillante , Ganle y obtien t un e RMS E nettemen t plu s important e pou r l a hanch e e t 
pour l e genou . E n phas e d'appui , nou s obtenon s de s valeur s comparables , ave c de s valeur s 
légèrement supérieures pour le genou et la cheville par rapport à Ganley . 
Ces différences peuven t s'explique r pa r le fait que nos sujets marchen t su r un tapis roulant . De 
plus, Ganley choisi t u n cycle représentati f tandi s que nous effectuons l a moyenne su r 20 cycles 
de marche . Pou r limite r l'impac t d e l a différenc e d'amplitud e de s moment s entr e le s deu x 
études, o n peu t calcule r l a moyenn e de s RMS E e n pourcentag e d e l a plag e d e variation de s 
moments (Figur e 72) . Avec ces valeurs normalisées , nou s obtenons des résultat s comparable s 
à Ganley , avec u n impac t autou r de 20% à la cheville, 9 % (6% pour nous ) à  la hanche, et 7% 
(resp 5%) e n phase oscillante . En phase d'appui , l'impact es t très faible pou r tous les moments 
(en dessous de 3%) pa r rapport à la plage de variation des moments. 
Comme Ganley, nous observons un impact relativement faible , plus marqué en phase oscillante 
et plus marqué à la hanche qu'aux autres articulations. 
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Comme décri t a u chapitr e 2 , Pearsal l obtien t d e faible s variation s de s effort s à  l a hanch e e n 
faisant varie r l a masse , l a positio n longitudinal e d u centr e d e mass e e t l e momen t d'inerti e 
transverse d e l a cuiss e e t d e l a jambe d e 40 % : le s force s varien t d e moin s d e 0. 1 N/K g ( à 
l'exception d e la force disto-proximale) et 0.05Nm/kg pou r les moments. Une modification de -40 
à 40 % des paramètre s inertiel s d e l a cuisse entraîn e une variation total e d e 62 % du minimu m 
de la force DP en phase oscillante, et 57% en phase d'appui. 
Nous obtenon s de s variation s plu s importantes , ave c de s écart s atteignan t 0.5N/K g pou r le s 
forces et 0.2Nm/kg pour les moments à la hanche. Ces plus fortes variations peuvent s'explique r 
par l e fai t qu e l e centr e d e mass e personnalis é n e s e situ e plu s su r l'ax e longitudina l de s 
segments ains i que par le fait que le torseur d'inertie n'es t plus principal. De plus, Pearsall nous 
fournit l'écar t entr e l e maximu m e t l e minimu m de s courbes , alor s qu e nou s calculon s l'écar t 
maximal entr e le s courbes , qu i n e s e situ e pa s obligatoiremen t à  u n extremu m d e l a courbe . 
Lorsque l'o n compar e no s courbe s à  celle s obtenu s pa r Pearsal l (cf . Figur e 73) , o n not e un e 
bonne concordance , le s faibles différence s son t due s a u fai t que nou s visualisons le s courbe s 
d'un seul sujet tandis que Pearsal l nous fournit l a courbe moyenne de 15 sujets. On note de plus 
un lége r décalag e de s courbes , qui peut s'explique r pa r une différence d e découpage d u cycle 
de marche. 
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Figure 73: Efforts à la hanche obtenus sur 15 sujets (Pearsall, 1999), en faisant varier de 40% la 
masse de la cuisse 
Enfin, Ra o (Ra o e t coll . 2006 ) évalu e l'impac t d e l'utilisatio n d e 6  table s différente s su r le s 
moments d e flexion/extension a u cours de l a marche. Sur les courbes o n peut observe r qu e la 
variation entre modèles attein t environ 0.8 Nm/kg à la hanche e t 0.5Nm/kg a u genou, ce qui est 
plus importan t qu e l'impac t qu e nou s observons su r nos sujets LCA S (l a plage de variation es t 
également deux fois plus importante que chez d'autres auteur s tels que Ganley ou Pearsall). Ce 
plus grand impac t obten u pa r Ra o peu t s'explique r pa r l e fait que 6  modèles très différents on t 
été utilisés (y compris des modèles basés sur des données cadavériques) . 
V.5 Conclusio n 
La méthode d e détermination de s paramètre s inertiel s personnalisés es t relativemen t rapide , le 
plus lon g étan t d e reconstruir e l a géométri e osseuse . Le s écart s entr e différente s 
reconstructions d'u n mêm e membr e inférieu r resten t nettemen t inférieur s au x écart s entr e le s 
paramètres personnalisés e t ceux de de Leva. Une étude de précision permettrai t d e compléte r 
la validation du calcul des paramètres personnalisés . 
154 
Les paramètres inertiel s personnalisés diffèrent principalemen t de ceux fourni s par les tables de 
de Leva par la position 3D du centre de masse, la masse (surtout pour la cuisse) e t les moments 
d'inertie (ains i que les produits d'inertie pour la cuisse). 
L'impact su r l a cinétique es t faible e n regard des faibles valeurs de s RM S et d e l'allur e global e 
des courbes . L'impac t es t e n revanche plu s visible e n des endroit s ponctuel s de s courbes :  les 
maxima locau x o u globaux de s moment s peuven t varie r d e façon no n négligeable . Ainsi , selon 
le type d e paramètres utilisé s pou r évalue r l a cinétique d'u n patient , cette différence peu t avoi r 
un impac t su r l'interprétatio n de s résultats . Pa r exemple , l e momen t d e flexio n maxima l a u 
genou es t souven t analys é pou r évalue r le s reconstruction s d u LC A (Webste r e t coll . 2005 ) 
tandis que les moments d'abduction e t de flexion sont analysés dans les études de gonarthrose 
(Kaufman e t coll . 2001 ; Baliunas e t coll . 2002) . Ces études obtiennen t u n impact d e l'ordr e de 
0.5 à  2% Bw-Ht de s différentes pathologie s étudiées . En phase d'appui nou s obtenons u n écart 
maximal de 0.05Nm/kg e t 0.09 Nm/k g pour les moments de flexion e t d'abduction a u genou, ce 
qui correspond approximativemen t à  0.3 e t 0.5 %BwHt . A la hanche, nous obtenons des écarts 
maximaux de 0.7% et 1.1% BwHt pour les moments de flexion et d'abduction. 
Enfin, comm e mentionn é pa r d'autre s auteur s (Pearsal l e t coll . 1999 ; Ganle y e t coll . 2004) , 
l'impact de s BS P es t probablemen t plu s marqu é su r l a cinétiqu e d e l a cours e o u d'autre s 
activités impliquant une forte accélération des segments. 
Les chapitre s 4  e t 5  on t présent é l a manièr e don t l a stéréoradiographie peu t êtr e combiné e à 
l'analyse d u mouvement pou r améliorer le s calculs cinétiques. L'impact su r les efforts calculés a 
été établi . Ayant modélis e le s os e t l'envelopp e externe , i l rest e à  mettr e e n plac e u n modèl e 
géométrique personnalis é de s principau x muscle s d e l'apparei l locomoteur . L e chapitr e 6 
présente l e protocol e mi s e n plac e pou r obteni r un e reconstructio n rapid e d e l a géométri e 
personnalisée des principaux muscles croisant l'articulation d u genou. 
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VI. Chapitre  6 : Détermination de la géométrie musculaire 
personnalisée 
Face a u manqu e d e technique s d e reconstructio n d e l a géométri e 3 D de s muscle s dan s u n 
temps cliniquemen t acceptabl e (chapitr e 2) , le s recherche s a u LB M e n collaboratio n ave c 
l'hôpital Lariboisièr e on t about i à  un e nouvell e approch e pou r obteni r l a géométri e 3 D de s 
muscles d e l a hanche à  partir d'un nombr e rédui t de coupes IR M (Pomero e t coll . 2002; Jolivet 
2007; Jolivet et coll. accepté). 
L'objectif d e notr e travai l es t de mettr e e n plac e u n protocol e d e reconstructio n de s muscle s 
impliqués dan s l e mouvemen t d u geno u e n utilisan t cett e technique . Dan s c e chapitre , nou s 
présentons rapidemen t l a technique développée , avant de décrire l a manière don t nou s l'avon s 
adaptée aux muscles impliqués dans le mouvement du genou. La précision e t la reproductibilit é 
du protocole mi s en place sont évaluées, avant d'illustrer l'intérê t cliniqu e de ces reconstruction s 
et leur intégration à l'analyse d u mouvement. 
VI.l Reconstructio n d e l a géométrie de s muscles pa r déformation d'u n obje t 
paramétrique pré-personnalis é 
Nous présentons  ic i brièvemen t l a méthod e d e reconstructio n pa r déformatio n d'u n obje t 
paramétrique pré-personnalis é (Jolive t 2007) . L e princip e d e cette méthod e consist e à  obteni r 
une reconstructio n personnalisé e d'u n muscl e à  parti r d'u n nombr e rédui t d e coupe s IRM . L e 
nombre d e coupes nécessaire s à  une bonn e reconstructio n es t détermin é empiriquemen t pou r 
chaque muscl e (d e 5 à 6 coupes par muscle) . Ces coupes sont régulièremen t espacée s le long 
du muscle , d e s a limit e haut e (LH ) à  s a limit e bass e (LB) . L a reconstructio n d'u n muscl e 
s'effectue e n deux grandes étapes résumées ci-dessous. 
VI. 1.1. Étape 1 : Génération d'un modèle paramétrique 
Le contou r d u muscle es t identifi é su r le s coupes IR M sélectionnées. C e contour es t discrétis é 
en n  points . Plusieur s paramètre s caractéristique s d e c e contou r son t calculé s (barycentre , 
orientation d e l'ax e principa l d'inertie , largeu r e t longueu r d u plu s peti t rectangl e contenan t 
l'ensemble d u contour ) e t permetten t d e défini r un e ellips e équivalent e à  ce contour . Chaqu e 
157 
paramètre, calcul é su r l e nombr e rédui t d e coupes , es t interpol é su r l'ensembl e de s coupes . 
L'ensemble de s ellipses obtenues fourni t u n modèle paramétriqu e pré-personnalis é d u muscle. 
La Figure 74 résume ces différentes étapes. 
•v:rX^-
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Figure 74: Construction d e l'objet paramétré pré-personnalisé (exemple du muscle Gluteus maximus) . 
(a) coupes sélectionnée s e t contours d u muscle Gluteus  Maximus  (b ) contour dan s le repère 3D et 
paramètres associé s (c ) représentation de s paramètres calculés pou r toutes les images (d ) 
construction de s ellipses associées aux paramètres de chaque imag e 
(e) génération d e l'objet paramétré pré-personnalisé. Issu de (Jolivet 2007) . 
VI. 1.2. Étape 2 : Déformation du modèle paramétrique pour 
obtenir un modèle personnalisé 
Le modèl e pré-personnalis é es t déform é pa r krigeage , d e manièr e à  c e qu e se s contour s 









Figure 75 :  Krigeage de l'objet paramétré pré-personnalisé d u muscle Gluteus  maximus  su r le s 
contours tracés sur le s images a) objet paramétré pré-personnalisé ave c points de contrôle e t point s 
d'évaluation b ) reconstruction finale avec points d'évaluation aprè s déformation . Issu de (Jolivet 2007) 
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VI. 1.3. Précision et reproductibilité des reconstructions 
La précisio n d e cett e méthod e d e reconstructio n a  ét é évalué e su r 5  muscle s d e l a 
hanche reconstruits su r 5  sujet s (droit s e t gauches , soi t 5 0 muscles ) pa r u n opérateur . 5  à 
coupes son t utilisée s pou r reconstruir e chaqu e muscle . L'erreu r point-surfac e de s muscle s 
reconstruits est de 1.2mm en moyenne, reste dans un intervalle de confiance de 3.4mm (2RMS ) 
et attein t u n maximu m d e 13.1mm . L'erreu r moyenn e d'estimatio n d u volum e es t d e 2.6 % 
(Jolivet 2007). 
La reproductibilit é a  ét é évalué e su r le s muscle s d e 3 0 sujet s reconstruit s un e foi s pa r 3 
opérateurs e t un e second e foi s pa r l'u n de s opérateurs . L e calcu l d e coefficien t d e corrélatio n 
intra-classe n'est pas présenté ici . L'erreur standar d d'estimation volumique est définie comme 2 
écarts typ e de s différence s d u volume d e chaqu e reconstructio n a u volume moye n (moyenn e 
des 4  volumes issu s de s 4 reconstruction s d'u n muscle) . Jolivet e t coll . obtiennen t de s erreur s 
comprises entr e 5 % (gluteu s maximus ) e t 12 % (gluteus médius ) pou r le s sections e t pou r le s 
volumes. 
La méthod e exposé e ci-dessu s fournit  le s reconstruction s personnalisée s de s muscle s d e l a 
hanche d e bonn e qualit é e n pe u de temps. La section suivante présent e l a manière don t nou s 
avons utilis é cet outi l pour reconstruire le s principaux muscle s impliqués dans le mouvement du 
genou. 
VI.2 Mise e n place d'un protocol e pou r l a reconstructio n d e l a géométrie 3 D 
des muscle s impliqué s dan s l e mouvement d u geno u 
Les muscle s impliqué s dan s l e mouvemen t d u geno u son t e n généra l fusiformes , longs , e t 
peuvent avoi r de s forme s complexe s (par exemple , l e sartoriu s a  un e form e rubané e (cf . 
chapitre 1)) . L'adaptatio n d u logicie l d e reconstructio n 3 D de s muscle s d e l a hanch e au x 
muscles impliqué s dan s le mouvement du genou se fait e n plusieurs étapes :  après avoir chois i 
les muscle s à  modéliser , u n protocol e IR M doi t êtr e défin i pou r obteni r de s image s d e ce s 
muscles tout au long du membre inférieur . Un e fois les muscles identifiés sur toutes les coupes, 
un modèl e d e référenc e d e chaqu e muscl e peu t êtr e construit . L a reproductibilit é d e cett e 
référence es t ensuit e évaluée . Enfin , plusieur s alternative s d e reconstructio n à  parti r d'u n 
nombre rédui t d e coupe s son t étudiées . L e protocol e reten u es t alor s évalu é e n terme s d e 
précision et reproductibilité. Ces différentes étapes sont détaillées dans cette section. 
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VI.2.1. Matérie l et méthodes 
VI.2.1.1. Sujets 
10 sujet s masculin s sain s e t 5  sujet s masculin s e n attent e d'un e reconstructio n d u LC A on t 
participé au protocole (cf . chapitre 3). 
VI.2.1.2. Muscles  choisis 
Plusieurs études portan t sur la musculature impliquée dans le mouvement du genou incluent 13 
à 1 5 muscles (Mikos z e t coll . 1988 ; Neptune e t coll . 2001; Lloyd et coll . 2003). En collaboration 
avec Vivian e Khoury , radiologu e a u CHU M Notr e Dam e e t Dominiqu e Bonneau , anatomist e 
associé au LBM, nous avons retenu les 13 muscles suivants : 
Court che f d u bicep s fémora l (BFC) , lon g che f d u bicep s fémora l (BFL) , sem i membraneu x 
(SM), semi tendineux (ST) , sartorius (SAR), gracile (GRA), vaste médial (VM), vaste latéral (VL), 
vaste intermédiair e (VI) , droit fémoral (DF) , tenseur d u fascia lat a (TFL) , gastrocnémien média l 
(GM), gastrocnémien latéra l (GL) . De par leur petit e taille , le poplit é e t le plantair e n e sont pa s 
pris e n considération . Cett e hypothès e es t courammen t effectué e dan s le s modèle s d e l a 
littérature (Zheng et coll. 1998 ; Lloyd et coll. 2003). 
VI.2.1.3. Protocole  IRM 
Le protocol e IR M a  ét é défin i e n collaboratio n ave c E . Jolivet , V . Khoury , e t D . Blain , 
coordonnatrice e n imagerie pa r résonanc e magnétique au CHUM Notre Dame. Les acquisitions 
ont été effectuées avec une station Siemens Avanto 1.5 T du CHUM Notre Dame. 
-v> Contrainte s 
Le protocole a été défini de manière à répondre aux contraintes suivantes : 
- Temps d'acquisitio n l e plus cour t possibl e pou r évite r l e mouvement d u patient (l a position de 
ses muscles ne doit pas changer entre les acquisitions) 
- Position des membres semblable à la posture érigée (pied et jambe forment u n angle de 90") 
- Résolution des coupes permettant une précision optimale 
- Épaisseur de coupes constante, de préférence, pour faciliter l'exploitation de s données 
- Faibl e espacemen t de s coupes aux épiphyses pour discerner le s insertions musculaire s e t les 
os (utilisés pour le recalage des os dans le repère IRM) 
- Contraste permettant l'identificatio n de s contours des muscles 
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Le recuei l d'autre s informations , telle s qu'un e acquisitio n ave c l e geno u fléch i o u l a 
quantification d e l'infiltration graisseus e a  également ét é envisagé. Cependant, pou r assurer u n 
temps d'acquisition acceptabl e e t permettre l'utilisation d'u n seu l type d'antenne (cf . paragraph e 
suivant), ces informations n'ont pas pu être recueillies avec ce protocole. 
-v- Choi x de l'antenn e 
Les antennes utilisées pou r les examens musculo-squelettiques présenten t l'inconvénien t d'êtr e 
de petit e taille , c e qu i nécessit e d'effectue r plusieur s acquisition s e n déplaçant l e patient . Afi n 
d'effectuer un e acquisitio n couvran t l'ensembl e d u membr e inférieu r san s déplacemen t d u 
patient, u n essa i préliminair e a  été men é e n utilisan t le s antenne s utilisée s pou r le s examen s 
d'angiographie. Les résultats ayant été concluants, cette antenne a été retenue. 
Figure 76: Sujet au cours de l'examen d'IRM 
^ Choi x de la séquence 
Dans la littérature, les séquences spin écho T l, à  écho de gradient optimisé , ou à écho de spin 
rapide sont le plus couramment utilisées (Blemker et coll. 2007). Ces séquences fournissent une 
bonne qualit é d'imag e pou r le s muscles , mai s présenten t l'inconvénien t d'êtr e relativemen t 
longues. Nous avons donc effectué u n essai préliminaire comprenant des séquences turbo-spin-
écho (TSE ) e t deu x type s d e séquence s plu s rapide s :  VIBE (Volumetri c Interpolate d Breat h 
hold Examination ) e t FISP " {Fast  Imaging  with  Steady  Precession).  I l e n es t ressort i qu e le s 
TSE sont trop longues (plus de 40 minutes pour couvrir l'ensemble d u membre inférieur) , tandis 
que l a séquenc e FIS P fourni t de s image s d e mauvais e qualit é ca r ell e es t trè s sensibl e a u 
mouvement. Le s images VIBE sont de bonne qualité e t sont acquises e n un temps raisonnabl e 
(18 minute s pou r l'ensembl e d u membr e inférieur) . Nou s choisisson s don c d'effectue r 3 
séquences VIBE (hanche, cuisse, jambe). Pour limiter la variabilité entre les sujets, la séquence 
de l a hanch e es t centré e su r l e centre d e l a tête fémorale , approximativemen t situ é à  9cm en 
'^  Éch o d e gradien t san s destructio n d e l'aimantatio n transverse , image s pondérée s T2*/ri . 
(http://irmfmrs.free.fr/formation/coursJrm/Sequences/Sequences.html) 
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dessous de s épine s iliaque s antérieure s (Leardin i e t coll . 1999) . L e déplacemen t d e l a tabl e 
entre les acquisitions es t de 360mm pour la cuisse et 720mm pour la jambe. 
A Choi x de l'espacement, de l'épaisseur e t de la résolution des coupes 
Ne nécessitan t pa s d'un e auss i grand e précisio n à  l a diaphys e qu'au x épiphyses , u n 
espacement plu s importan t de s coupe s a  ét é envisag é à  l a diaphyse . Modifie r l'espacemen t 
entre le s coupes à  l a diaphyse n e résult e toutefoi s pa s e n u n gain significati f d e temps. Ainsi, 
des coupes jointives de 4mm sont acquises tout au long du membre inférieur . 
Le champ de vision (FOV) devant comprendre l'ensembl e d u bassin, nous gardons ce FOV pour 
avoir la même résolution pour toutes les séquences (0.78mm*0.78mm). Ainsi, les membres droit 
et gauche sont visibles sur les coupes. 
<- Positio n du patient 
Afin d e place r l e patien t dan s un e positio n proch e d e l a 
position érigée , une attèle (Spee d Splint® ) es t utilisé e pou r 
bloquer sa cheville (cf . Figure 77). ; ^ u..:lasiî i 
Figure 77: Fixation de la 
cheville avec une attèle 
VI.2.1.4. Identification  des muscles sur les coupes 
Le logicie l MuscleLBM , développ é a u LB M (Jolive t 2007 ) a  ét é adapt é d e manièr e à  pouvoi r 
traiter 3  séquences d'image s e n tenant compt e d u déplacement d e table entr e le s séquences . 
Une fois les séquences chargées et les noms des muscles à identifier spécifiés, l'opérateur peu t 
tracer le s contour s d e chaqu e muscl e entr e s a limit e haut e (LH ) e t s a limit e bass e (LB) . Le s 
limites hautes et basses de la partie contractile du muscle correspondent aux coupes où le tissu 
musculaire devien t trè s fibreu x e t s e transform e e n tendon. Le s tendon s n'étan t pa s toujour s 
visibles et pouvant prendre des formes complexes, nous nous limitons ic i à la modélisation de la 
partie contractile des muscles. 
L'identification de s différent s muscle s d e l a cuiss e a  ét é mené e ave c l'aid e d e D . Bonneau , 
anatomiste, grâc e à  plusieurs séance s d e travai l su r le s image s IR M ainsi qu' à un e dissectio n 
au laboratoir e d'anatomi e d e l'Hôpita l Carémea u de Nîmes . L a Figure 7 8 illustr e l'identificatio n 
des muscles au niveau mi-cuisse et proche de l'articulation du genou. 
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Figure 78 : Identification des muscles sur des coupes au niveau mi-cuisse (a) et au genou (b) 
Une fois le s contours e t le s limite s haute s e t basses définis , l e logicie l calcule l a géométrie 3 D 
de la partie contractile des muscles selon la méthode décrite à la section précédente. 
VI.2.1.5. Modèles de référence 
Avant de mettre en place un protocole de reconstruction à partir d'un nombre rédui t de coupes, il 
est nécessaire d e disposer d'outil s pou r quantifier la précision de ces reconstructions. Ainsi, des 
modèles de référence doivent être construits. 
-^ Constructio n 
Le modèl e d e référenc e d'u n muscl e es t obten u à  parti r de s contours identifié s su r toutes le s 
coupes IRM . D e pa r le s erreur s d e segmentation , l a pixellisatio n e t l'espacemen t entr e le s 
coupes, cette reconstruction présente toutefois des irrégularités, qui peuvent fausser l'évaluatio n 
de l a précision de s reconstruction s effectuée s ave c u n nombre restrein t d e coupes. Un lissag e 
et une homothétie de rapport 1. 2 (rappor t déterminé expérimentalement , de manière à maintenir 
un volume proche du volume initial ) ont donc été effectués pour obtenir le muscle de référence à 
partir du muscle obtenu avec toutes les coupes (Lafaye 2007). 
<» Reproductibilit é 
La reproductibilité d e la reconstruction des muscles en utilisant toutes les coupes a été évaluée 
sur 1 2 muscles d'un sujet reconstruit s 1  fois par 2 opérateurs. Seul un sujet a été reconstrui t pa r 
les 2  opérateurs , l'identificatio n de s muscle s su r l'ensembl e de s coupe s duran t plu s d e 1 2 
heures par sujet. Les mêmes limites hautes et basses ont été utilisées par les 2 opérateurs. 
La comparaiso n d e deu x reconstruction s d'u n mêm e muscl e s'effectu e ave c l e logicie l 
comp2001 développ é a u LB M (Laporte 2002) : aprè s u n recalag e initia l de s objets , bas é su r 
leurs propriétés inertielles, les volumes et l'écart point-surface sont estimés. 
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VI.2.1.6. Reconstructions  avec un nombre réduit  de coupes 
^ Choi x des coupes à utiliser 
L'objectif étan t d'obteni r un e bonn e qualit é d e reconstructio n à  parti r d'u n nombr e rédui t d e 
coupes, i l es t nécessair e d e défini r un e méthod e pou r sélectionne r l e nombr e e t l a positio n 
optimale de s coupe s à  utiliser . Cett e étud e a  été mené e e n collaboration ave c E . Jolivet e t A . 
Nordez dans le cadre du projet d'expertise d'A . Lafaye (Lafaye 2007). 
Après un e étud e préliminaire , nou s avon s chois i d'utilise r n  coupes régulièremen t répartie s l e 
long du muscle , l e chiffre n  restant à  définir pou r obteni r un e erreur volumique inférieur e à  5%. 
Pour chaqu e muscle , le s contour s on t ét é tracé s su r 3  à  2 1 coupe s équirépartie s entr e le s 
limites haute et basse de ce muscle. 
'^ Évaluatio n de la précision du protocole 
La précisio n de s muscle s reconstruit s ave c l e protocol e établ i à  l a sectio n précédent e a  ét é 
évaluée su r 1 2 muscles de 2 sujets reconstruits pa r 1  opérateur. Le s muscles reconstruit s ave c 
ce protocole ont été comparés aux muscles de référence. 
<> Évaluatio n de la reproductibilité du protocole 
La reproductibilit é d u protocol e d e reconstructio n ave c u n nombr e restrein t d e coupe s a  ét é 
évaluée en comparant les reconstructions de 10 sujets effectuées par 2 opérateurs. 
VI.2.2. Résultat s et discussion 
VI.2.2.1. Identification  des  muscles 
Plusieurs difficultés ont été rencontrées au cours de l'identification de s muscles: 
^ Différenciatio n des muscles 
Certains groupe s musculaires , don t le s fascia s s e confonden t su r certaine s coupes , son t 
difficiles à  différencie r :  pa r exempl e l e vast e média l devien t difficil e à  différencie r d u vast e 
intermédiaire dan s s a parti e proximal e (c f Figur e 7 9 a) . Aagaar d (Aagaar d e t coll . 2001 ) 
rencontre l a même difficulté à  séparer les vastes média l et latéral du vaste intermédiaire . Face à 
la difficult é d e sépare r le s différent s muscle s dan s l a parti e proximal e d e l a cuisse , Konish i 
(Konishi et coll. 2007) décide de ne segmenter que les 70% distaux de la cuisse et de regrouper 
les 4 vastes. Le vaste intermédiaire e t le vaste latéra l étant difficiles à  dissocier e t jouant u n rôle 
similaire, nous avons décidé de les regrouper (sous le nom VI). 
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Les gastrocnémien s son t égalemen t trè s difficile s à  discerne r su r certaine s coupes . Dan s l a 
littérature, cett e difficult é n'es t pa s mentionné e (Mors e e t coll . 2005) , l a séquenc e T l utilisé e 
fournissant probablemen t une meilleure qualité d'images. 
<^  Définitio n des limites hautes et basses 
La délimitation entr e les tissus contractile s e t tendineux (définitio n de LB et LH ) es t délicate, le 
tissu contractile se transformant progressivemen t e n tissus fibreux (Figure 79 b). 
Figure 79 : Coupe s a u nivea u d e l a parti e proximal e (a ) e t distal e (b ) d u fému r :  difficulté s à 
discerner les groupes musculaires (a) et à déterminer la limite basse des muscles (b). 
VI.2.2.2. Reproductibilité des modèles de référence 
L'erreur volumiqu e e t le s erreur s point-surfac e obtenue s pou r le s 1 2 muscle s reconstruit s pa r 
deux opérateurs sont résumées dans le tableau ci-dessous : 
Tableau 24: Écarts entre les reconstructions de 12 muscles d'un sujet effectuées par 2 opérateurs 
(V1= volume du muscle reconstruit par l'opérateur 1) 
Muscles 
Biceps_femoraLCourt 
Biceps_f em 0 ral_Long 
Droit Fémora l 
Gracile 
Sartorius 
Semi Membraneu x 
Semi_Tenclineux 
Tenseur Fasci a 
Vaste La t 




















































































Pour l e gastrocnémien latéral , on observe un écart importan t entr e les reconstructions de s deux 
opérateurs (erreu r volumiqu e d e 24% , erreu r poin t surfac e maximal e d e 13mm) . Ce s écart s 
importants s'expliquent pa r la difficulté à discerner les gastrocnémiens sur les coupes IRM. 
Pour le s autres muscles , l'écar t volumique rest e inférieu r à  6% du volume musculaire , except é 
pour le biceps fémoral court, le sartorius et le gracile, pour lesquels l'écart volumique atteint 10 % 
du volume. Pou r l e gracile e t l e biceps fémoral court , cet écar t relati f importan t es t dû au faible 
volume de ces muscles, l'écart absolu étant semblable à  celui des autres muscles (de l'ordre de 
10 cm^). L'écar t absol u l e plu s importan t es t observ é pou r l e sartoriu s e t l e vast e latéra l (d e 
l'ordre de 17 cm^). Ces deux muscles ne sont pourtant pas plus difficiles à  identifier que d'autres 
muscles tels que le vaste médial. 
Jolivet (Jolive t 2007 ) obtien t de s erreur s comprise s entr e 5 % (gluteu s maximus ) e t 12 % 
(gluteus médius ) (c f VI.1.3) . En g (En g e t coll . 2007 ) obtien t un e erreu r moyenn e d e 9 % entr e 
deux reconstructions de s muscles de l'avant bra s effectuées pa r deux opérateurs. Nos résultats 
sont donc du même ordre de grandeur que ceux de Jolivet e t Eng . Entre 3 reconstruction s de s 
muscles du bras effectuées pa r un opérateur à partir de coupes IRM , Holzbaur (Holzbaur et coll. 
2007) obtien t u n écar t maxima l d e 4.4% . L e fai t qu'i l s'agiss e d'un e reproductibilit é intra -
opérateur peut expliquer la faible valeur de cet écart. 
Les écarts point-surface sont faibles :  l'erreur moyenn e reste inférieure à 1mm (2RMS inférieur e 
à 3mm) pour tous les muscles excepté pour les gastrocnémiens. 
VI.2.2.3. Reconstructions  avec un nombre réduit  de coupes 
^ Choi x des coupes à utiliser 
Les figures ci-dessou s présenten t le s erreur s d e reconstructio n obtenue s ave c 3  à  21 coupe s 
équidistantes pour tous les muscles d'un sujet reconstruits par un opérateur. 
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Figure 80 : Erreur volumique (en % du volume de référence) obtenues pour les reconstructions à 
partir de 3 à 21 coupes équiréparties (issu de (Lafaye 2007)) 
La méthode des coupes équirépartie s fourni t de bons résultat s :  à partir de 5 à  7 coupes selo n 
les muscles , l'erreu r e n volum e es t inférieur e à  5% . L a qualit é de s reconstruction s vari e 
beaucoup d'u n muscl e à  l'autr e lorsqu e moin s d e 7  coupe s son t utilisée s (le s courbe s s e 
différencient clairement) . E n revanche , à  parti r d e 7  coupes , le s courbe s convergen t pou r 
atteindre une erreur d'environ 1 % avec 23 coupes. 
Afin d e vérifie r qu'un e faibl e erreu r e n volume fourni t un e erreu r poin t surfac e acceptable , le s 
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Figure 81 : Erreur point surface (2RMS, en mm) obtenue pour les reconstructions à partir de 3 à 23 
coupes équiréparties 
A partir de 7 coupes, l'erreur point-surfac e (2RMS) rest e inférieure à 5mm. Cette erreur continue 
à diminuer : prendr e 1 3 coupe s permettrai t d e l a réduir e à  2mm . Nou s avon s toutefoi s bas é 
notre critère pour choisir le nombre de coupes par rapport à l'erreur volumique (inférieure à  5%). 
Un protocol e plu s lon g pourrai t êtr e propos é à  l'utilisateu r s i un e grand e précisio n es t 
nécessaire. 
Les muscles étant de différentes longueur et forme, le nombre de coupes nécessaires pour avoir 
une erreu r e n volume inférieur e à  5 % diffèr e légèremen t d'u n muscl e à  l'autre . L e tableau ci -
dessous résum e le s valeur s obtenues su r 2  sujet s reconstruit s pa r u n opérateur , ains i qu e 
l'écart entr e le s deu x sujets . O n observ e un e légèr e différenc e entr e le s 2  sujets , qu i rest e 
toujours inférieur e à  2  coupes . Pou r défini r l e nombr e optima l d e coupe s à  utilise r pou r 
reconstruire u n muscle avec un e erreur inférieure à  5%, nous choisissons l e nombre de coupes 
le plus important obsen/é entre les deux sujets, valeur à laquelle on ajoute 1  coupe par sécurité. 
On obtient donc le nombre de coupes indiqué dans la colonne «N b protocole» du Tableau 25. 
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Tableau 25 : Nombre de coupes nécessaire pour obtenir une erreur volumique inférieure à 5% 
Muscle 
biceps fémoral court 
biceps fémoral long 
droit fémoral 
gastrocnémien latéra l 






vaste latéra l 
vaste média l 



















































Le protocole comple t à  suivre pou r reconstruir e le s muscles d'un suje t es t fourni e n Annexe 7 . 
Les muscles d'un sujet reconstruits avec ce protocole sont présentés sur la figure ci-dessous. 
Figure 82 : Reconstructions 3D des muscles de la cuisse d'un individu 
<' Reproductibilit é du protocole 
La différence d e volume e t l'écar t poin t surface entre les reconstructions de s 2 opérateurs son t 
fournis dans les tableaux ci-dessous : 
Tableau 26 : Différence de volume entre les reconstructions des opérateurs 1 e t 2 (en % du volume 











































































































































































Les écarts en volume entre les opérateurs varient beaucoup d'un sujet à l'autre et d'un muscle à 
l'autre. Pa r exemple pour le biceps fémoral court, l'écart atteint 18.7 % pour S3 et 1.4% pou r S2. 
On retrouve les mêmes tendances que pour les modèles de référence, avec un plus grand écart 
pour les muscles de faible volume tels que le biceps fémoral court, le sartorius et le gracile. Pour 
le tenseu r d u fasci a lata , le s quadricep s e t l e bicep s fémora l long , l'erreu r volumiqu e rest e 
inférieure à  10 % pou r tou s le s sujets . E n moyenne , l'écar t volumiqu e es t légèremen t plu s 
important que celui obtenu pour les modèles de référence. 





























































































































































Les écart s point-surfac e son t égalemen t plu s élevé s qu e ceu x obtenu s su r le s modèle s d e 
référence. Except é l e vast e latéra l e t le s gastrocnémiens , l'écar t poin t surfac e rest e dan s u n 
intervalle de confiance de 3mm (2RMS), ce qui nous paraît raisonnable . 
D'un opérateu r à  l'autre , le s reconstruction s ave c u n nombr e restrein t d e coupe s peuven t 
différer pa r deux aspects : 
1) la délimitation des muscles sur les coupes. 
Cet aspec t es t inhéren t à  toute reconstructio n utilisan t le s contour s identifié s su r de s coupe s 
IRM. Plusieur s auteurs ont quantifié l'écar t entre mesure du volume e t calcul à partir de coupes 
IRM. Tingar t e t coll . (Tingar t e t coll . 2003 ) obtiennen t un e erreu r maximal e d e 4 % entr e le s 
volumes d e l a coiff e de s rotateur s mesuré s expérimentalemen t e t pa r contourag e d e coupe s 
IRM, tandi s qu e En g e t coll . (En g e t coll . 2007 ) obtiennen t un e erreu r moyenn e d e 7  à  22% 
selon le muscle de l'avant-bras considéré. 
2) la définition des limites haute et basse 
Cette variabilit é dan s l a définitio n de s limite s d e chaqu e muscl e s e tradui t pa r des volume s 
résiduels, volumes compris entre les deux définitions des limites par les opérateurs. 
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Sur no s 1 0 sujet s reconstruit s pa r 2  opérateurs , le s différence s d e définitio n d e L B e t L H 
fluctuent de 0 à 5 coupes selon le muscle et le sujet considéré (cf. Annexe 7). 
Les écart s maximau x n e son t pa s systématiquemen t obtenu s pou r l e mêm e sujet . Ainsi , l a 
différence d e définitio n de s limite s haut e e t bass e s'expliqu e plu s pa r l a transition continu e d u 
tissu musculaire au tissu fibreux que par la qualité des images. 
Le volume de s résidu s vari e d e 0.2% (semi-tendineux ) à  2.1 % (bicep s fémora l court ) (tablea u 
fourni e n Annexe 7) . Globalement , o n observ e qu e l e volume résidue l es t faibl e pa r rappor t à 
l'écart volumique observé entre les reconstructions des deux opérateurs. 
<^ Bila n 
Limiter à  6  o u 8  l e nombr e d e coupe s utilisée s pou r reconstruir e l a géométri e d'u n muscl e 
permet un gain de temps important (1h par sujet au lieu de 12h) , et fournit une reconstruction de 
qualité acceptable :  l'erreur e n volume est inférieure à 5%, l'écart point surface inférieu r à 5mm. 
La reproductibilit é rest e correcte , étan t légèremen t moin s bonn e qu e cell e de s modèle s d e 
référence. Ces résultats de reproductibilité reflèten t l a difficulté à différencier certains muscles et 
à délimiter leur partie tendineuse de leur partie contractile. 
Dans la section suivante, nous ébauchons quelques applications cliniques de ce protocole. 
VI.3 Application cliniqu e :  étude préliminair e 
VI.3.1. Détermination du volume musculaire 
Le protocol e d e reconstructio n nou s perme t d'obteni r rapidemen t l e volume de s 1 2 principau x 
muscles (o u group e musculaire , le s vaste s média l e t intermédiair e étan t regroupés ) de s 1 0 
sujets sains e t 5  sujets LCAD. Les boîtes à moustache ci-dessou s représenten t l a moyenne, la 
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Répartition des volumes musculaire s de 10 sujets 
Volumes musculaire s des 5  sujets LCAD (e n cm3) 
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Figure 84: Répartition des volumes musculaires de 5 sujets LCAD (en cm ) 
L'écart relati f entr e l a moyenne des volumes musculaire s des sujets sains et LCAD, exprimé en 
pourcentage du volume moyen des sujets sains, est représenté ci-dessous. 
Figure 85 : Écart entre les volumes musculaires moyens des 10 sujets sains et des 5 sujets LCAD, 
exprimé en % du volume musculaire moyen des sujets sains. 
On observ e qu e le s sujet s LCA D ont u n volume musculair e de s ischiojambier s plu s élevé qu e 
les sujets sains :  le volume d u biceps e t du semi-membraneux es t de 10 % plus élevé que celu i 
des sujets sains . Ces obsen/ations son t confirmées pa r les boîtes à  moustache d u SM et BFL, 
qui son t décalée s ver s l e hau t pou r le s sujets LCAD . En revanche , pou r l e semi-tendineux, o n 
observe u n volume moindr e pou r les LCAD. Les boîtes à  moustache montren t un e plus grande 
variabilité d u volum e d u S M pou r le s sujet s LCAD . L e sartorius  présent e égalemen t un e 
différence de 10% entre les populations. 
Le volume de s quadriceps es t comparable pou r les deux populations , l'écar t restan t inférieu r à 
5%. E n regardan t toutefoi s le s valeurs maximale s d e ces volumes su r le s boîtes à  moustache, 
on observe que le maximum est plus élevé pour les sujets sains. 
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Les patients LCA D semblen t avoi r des gastrocnémiens plu s volumineux. Cett e observatio n doi t 
cependant êtr e nuancé e pa r l a faibless e d e précisio n e t reproductibilit é obtenu e pou r ce s 
muscles, difficiles à  identifier sur nos coupes. 
Le volum e musculair e de s quadricep s (enviro n 2360cm^ ) e t de s ischiojambier s (enviro n 850 -
900cm^) de nos sujets es t plus importan t qu e celu i obtenu pa r Konish i e t Williams (William s e t 
coll. 2005; Konishi et coll . 2007) :  Konishi obtient une moyenne de 1500cm^ pour les quadriceps 
de se s sujets sain s e t Williams obtien t de s volumes de l'ordre de ISOOcm ^ pour le s quadriceps 
et 600cm ^ pou r le s ischiojambier s d e se s sujet s sains . L e plu s faibl e volum e d e Konish i peu t 
s'expliquer pa r l e fai t qu'i l n e considèr e qu e le s 70 % distau x d e l a cuisse . Pa r ailleurs , no s 
résultats n e reflèten t pa s l'atrophie de s quadriceps observée pa r ces auteurs . Cependant, nous 
disposons d'un nombre trop faible de sujets pour pouvoir conclure. Notre protocole montre avant 
tout l a faisabilit é cliniqu e d e l a reconstructio n musculair e d e l'ensembl e de s muscle s d e l a 
cuisse en un temps acceptable (enviro n 1h par sujet). 
Connaissant tou s le s principau x volume s musculaire s d e l a cuisse , le s application s clinique s 
sont multiples . Pa r exemple , o n peu t trace r l a fractio n musculaire , défini e comm e l e volum e 
musculaire d e chaque muscl e isol é en fonction de l'ensemble d u volume musculaire , comme le 
fait Holzbau r pou r le s muscle s d e l'avant-bra s o u Jolive t pou r le s muscle s d e l a hanch e 
(Holzbaur e t coll . 2007 ; Jolive t 2007) , e t ains i compare r le s proportion s obtenue s pou r le s 
différentes individus . 
Nous obtenon s le s boîte s à  moustache suivante s pou r le s fractions musculaire s de s 1 0 sujets 
sains et des 5 sujets LCAD. 
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Figure 86 : Répartition des fractions volumiques des muscles des 10 sujets sains et des 5 sujets 
LCAD. 
Les plus fortes fractions volumiques son t obtenues pour les quadriceps, avec 36% pour le vaste 
latéral e t l e vast e intermédiaire , 14 % pou r l e vast e média l e t 8 % pou r l e droi t fémoral . Le s 
muscles fléchisseurs , plu s petits , on t tou s de s fraction s musculaire s inférieure s au x 9 % 
observés pour le regroupement des deux chefs du biceps fémoral. 
Globalement, o n observ e qu e le s fraction s musculaire s diffèren t d'a u plu s 1 % d u volum e 
musculaire entr e le s deu x populations . L a dispersio n d e ce s fraction s volumique s es t faible , 
excepté pou r l e sartorius , l e gastrocnémie n média l e t l e vast e latéra l de s sujet s LCAD . Ce s 
résultats rejoignent l a faible variation inter-individuelle des fractions volumiques observée sur les 
muscles de la hanche par Jolivet et coll. (Jolivet 2007). 
VI.3.2. Relation volume musculaire / moment isométrique 
maximal 
Ayant mesur é l a force isométrique d'extensio n e t de flexion maximal e pou r 1 0 sujets sains e t 4 
sujets LCAD , nou s pouvon s mettr e e n relatio n l e momen t isométriqu e maxima l e t l e volum e 
musculaire (Figur e 74) . Pour le s fléchisseurs, o n n'observ e qu'u n faible décalag e d u nuage de 
points de s sujet s pathologique s pa r rappor t au x sujet s sains . E n revanche , pou r l e momen t 
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extenseur, o n observe u n net décalage du nuage de points vers l e bas :  avec l e même volume 
musculaire, le s sujet s pathologique s génèren t u n momen t extenseu r moindre . Cec i peu t e n 
partie s'explique r pa r l a peu r d u suje t d e s e blesse r pa r u n effor t tro p important . Cett e 
observation rejoin t le s résultat s d e Konish i (Konish i e t coll . 2007) , qu i obtien t u n plu s faibl e 
rapport «  Moment extenseurA/olum e des quadriceps »  du côté bless é pa r rappor t a u côté sai n 
et au x sujet s d u group e contrôle . Contrairemen t à  Holzbau r (Holzbau r e t coll . 2007) , nou s 
n'obtenons pa s un e régressio n linéair e entr e l e momen t isométriqu e maxima l e t l e volum e 
musculaire (R^ < 0.05). 
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Figure 87 : Relation entre le moment de contraction isométrique maximale et le volume musculaire 
pour 10 sujets sains et 4 sujets LCAD. 
Outre le s application s clinique s directe s qu e présent e l a connaissanc e d e l a morphologi e 
musculaire, l a géométri e musculair e constitu e un e donné e d'entré e essentiell e au x modèle s 
musculaires. Pou r l'intégre r dan s ce s modèles , i l nou s fau t exprime r cett e géométri e dan s l e 
même repèr e qu e celu i de s os , su r lesquel s ce s muscle s s'insèrent . L a sectio n suivant e 
présente les techniques envisagées pour effectuer ce recalage. 
VI.4 Étude préliminair e :  Intégration d e la géométrie musculair e à  l'analys e 
du mouvemen t 
Intégrer l a géométri e musculair e dan s u n modèl e d'analys e d u mouvement , nécessit e d e 
connaître l'ensembl e d u système modélis e dans l e même repère . E n effet , pou r détermine r l e 
bras de levie r des muscles pa r rappor t aux centres articulaires, i l est nécessaire de connaître l a 
position relative des muscles par rapport aux os. 
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Par ailleurs , le s insertions de s muscle s su r le s o s n e sont pa s toujours visible s su r le s image s 
IRM. Pou r compléter l a modélisation de s corps musculaire s pa r leu r tendon, la connaissance à 
priori des insertions musculaires sur les os présente un intérêt certain. 
Il est donc important de connaître les géométries musculaire et osseuse dans un même repère. 
VI.4.1. Contexte 
L'approche l a plu s simpl e consisterai t à  modélise r le s o s e t le s muscle s à  parti r d'un e seul e 
acquisition. Plusieur s auteur s déterminen t l a géométri e osseus e grâc e à  de s séquence s IR M 
(Ducher e t coll. 2005; Sangeux e t coll. 2006). Ducher limite son analyse à une très faible portion 
du radiu s (1.8cm ) tandi s qu e Sangeu x propos e u n protocole relativemen t rapid e ( 1 minut e pa r 
séquence) pou r obtenir un e série d'images sagittale s du genou et en obtenir un e reconstructio n 
3D avec un e bonn e précisio n (1.5mm) . Cependant, chaque séquence IR M étant spécifique au x 
tissus analysés, ces protocoles n e permettent pa s de voir à la fois les muscles et les os. Imager 
l'ensemble de s o s d u membr e inférieu r nécessit e de s adaptation s e t prolong e l a séquence. I l 
serait donc nécessair e d'ajouter d'autre s séquences à  notre protocole IR M pour obtenir à la fois 
les muscle s e t le s os . Outre l a durée de l'acquisitio n e t l e coût de l'IRM , u n recalag e entr e le s 
séquences serai t éventuellemen t nécessair e pou r compense r l e mouvemen t d u suje t entr e le s 
séquences. 
Une autr e alternativ e consist e à  acquéri r le s o s e t le s muscle s dan s deu x repère s différents , 
dont on est en mesure de calculer la position relative. Le système EOS nou s permet d'obtenir l a 
géométrie 3 D des os en charge avec une bonne précision. Il reste donc à mettr e en relation les 
os, exprimés dans le repère EOS, avec les muscles, reconstruits dans le repère lié à l'IRM. 
Pomero (Pomer o 2001 ) utilis e l e centre d e l a liaiso n intervertébral e pou r replace r se s coupe s 
IRM dans l e repère EOS . Pour l e fémur e t le tibia, i l est plus délicat de trouver des points auss i 
précis pou r replace r no s coupes. Deux techniques on t donc ét é envisagées pou r mene r à  bien 
un tel recalage : 
^ l'utilisatio n d e marqueur s externe s (e n gadolinium) , comm e nou s l'avon s effectu é pou r 
recaler l'os dans le repère d'analyse du mouvement. 
^ l e recalage manuel des os dans les images IRM, grâce à un logiciel développé au LIO. 
Une étude préliminair e mené e su r 1 0 sujets sains (LCAS ) nou s a  permis d'observe r le s limite s 
du recalag e pa r marqueurs , principalemen t liée s a u mouvemen t de s o s par rappor t au x tissu s 
mous (Sangeu x (Sangeu x e t coll . 2006 ) obtien t u n déplacemen t maxima l d e 22m m de s 
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marqueurs e n translation e t 15°e n rotatio n par rappor t au x os sous-jacents). Nou s avons donc 
retenu le recalage manuel, que nous décrivons brièvement ici. 
VL4.2. Recalage manuel 
Le logicie l ACTX, e n cours de développement a u LIO, permet l e recalag e manue l des os dans 
les images IR M : après avoi r import é le s image s e t l'o s exprim é dan s l e repèr e EOS , l'os peu t 
être déplacé e t tourné dan s le s 3  directions d e l'espac e afi n de correspondre au x image s IRM. 
L'interface qu i permet ce recalage manuel est représentée sur la figure ci-dessous. 
ÏWIBBM 
Figure 8 8 : Recalage manue l d u fémur ave c l e logiciel ACT X 
Le recalag e dur e enviro n 15-2 0 minute s pou r u n utilisateu r expérimenté . Afi n d e vérifie r 
visuellement l a qualité d u recalage , le s os recalé s son t importé s dan s l e logicie l muscle_LBM. 
Les images ci-dessous illustren t la superposition des os sur les images IRM. 
Recalage 
manuel 
i l Recalag e 
marqueurs hiàûMS^^k 
Figure 89: Fémur recalé avec les marqueurs ou manuellement, importés dans les coupes IRM 
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VI.4.3. Perspectives 
Cette étud e préliminair e montr e l a faisabilité d u recalage manue l des os du repère EO S vers le 
repère IRM . L a précisio n e t l a robustess e d u recalag e manue l resten t à  êtr e évaluées . Pa r 
ailleurs, un recalag e automatiqu e es t e n cours d e développement, e t permettrai t d'améliore r e t 
d'accélérer ce recalage. 
VI.5 Bila n 
Le protocole de reconstruction présent é dans cette section permet d'obteni r l a géométrie 3D de 
l'ensemble de s muscle s impliqué s dan s l e mouvemen t d u genou , permettan t ains i 
d'appréhender l e systèm e dan s so n ensembl e e t ains i d e mieu x comprendr e le s trouble s 
observés che z certain s patients . L a connaissanc e d e l a morphologi e musculair e présent e u n 
intérêt certain et peut être mise en relation avec les moments générés. En évaluant les moments 
d'extension e t d e flexio n isométrique s maximaux , notr e protocol e perme t d'établi r l a relatio n 
entre la morphologie et la force musculaire de chaque individu. 
Les base s son t posée s pou r mene r c e protocol e su r u n plu s gran d nombr e d e sujets , c e qu i 
permettra d e conclur e quan t à  l a relatio n entr e force  musculaire , morphologi e musculaire , 
cinématique e t cinétique . Outr e l'applicatio n cliniqu e direct e d e ce s mesures , ce s donnée s 
constituent de s entrée s indispensable s à  u n modèl e d e régulatio n d u membr e inférieur , qu i 
permettra d'établi r l a contributio n d e chaqu e muscl e au x effort s articulaire s calculés . No s 
enregistrements EM G permettront de valider les forces prédites par ie modèle. 
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Conclusion 
La quantification des efforts articulaires présente un intérêt clinique certain, permettant d'évalue r 
des traitement s e t d e mieu x comprendr e diverse s pathologie s d e l'apparei l locomoteur , telle s 
que le s phénomène s d'usur e de s articulations . Cependant , l e calcu l d e ce s effort s es t 
particulièrement sensibl e au x erreur s d e mesur e de s plateforme s d e force , a u positionnemen t 
des point s anatomiques , de s centre s articulaire s et , d e manièr e plu s controversée , au x 
caractéristiques inertielle s de s segments . Pa r ailleurs , l a compréhensio n de s pathologie s 
nécessite d e connaître l a contribution de s différents élément s au x effort s articulaire s observés . 
La mis e e n place d'u n modèl e d e régulatio n du genou es t ambitieuse , l'articulation étan t d'un e 
complexité impressionnant e e t agissan t e n synergi e ave c l a chevill e e t l a hanche . Plusieur s 
auteurs on t proposé de s modèles en utilisation des données génériques, ne tenant pa s compte 
de la morphologie spécifique du patient. 
Dans c e contexte , c e proje t d e recherch e avai t pou r objecti f d'améliore r le s modèle s utilisé s 
pour le s calcul s de s effort s articulaire s e t d e contribue r a u développemen t d'u n modèl e 
personnalisé permettan t d e réparti r ce s efforts e n leurs composantes musculaires , ligamentair e 
et de contact. 
Pour remplir ces objectifs, une méthode originale a été développée, permettant de personnaliser 
les caractéristiques géométriques et mécaniques des modèles en couplant l'imageri e médical e à 
l'analyse d u mouvement . L e protocol e cliniqu e complet , comprenan t un e évaluatio n 
biomécanique (enregistremen t du mouvement mai s aussi de l'activité musculair e de 5 muscles), 
une évaluatio n d e l a forc e musculair e isométriqu e maximale , u n exame n d'IR M e t un e 
stéréoradiographie, a  ét é mi s e n place , accept é pa r le s 5  comité s d'éthiqu e concerné s e t 
appliqué sur 15 sujets. 
Dans un premier temps, nous avons reconstrui t l a géométrie des os et de l'enveloppe extern e à 
partir d e cliché s stéré o radiographique s bass e dos e EOS . De s repère s osseu x reproductible s 
ont ét é défini s e t le s paramètre s inertiel s de s segment s déterminés . Ce s paramètre s 
personnalisés diffèren t d e ceux des tables d e de Leva par l e fait que le centre de masse ne se 
situe pa s su r l'ax e longitudina l d u segmen t e t qu e le s différence s de s masses , moment s e t 
produits d'inertie atteignen t 5 à 20%. 
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Les technique s d'intégratio n d e l a géométri e osseus e à  l'analys e d u mouvemen t proposée s 
dans l a littératur e étan t soi t irradiantes , soi t limitée s pa r l e type d e mouvemen t analys é o u le s 
hypothèses effectuées , nou s avon s étudi é différente s configuration s d e marqueur s e t position s 
de patient s pou r obteni r l e meilleu r recalag e possibl e de s o s dan s l e repèr e d'analys e d u 
mouvement à  parti r d e marqueur s externes . C e recalag e a  permis d e positionne r l e véritabl e 
centre d e l a têt e fémoral e (identifi é su r l e modèl e 3 D d e l'os ) dan s l e repèr e d'analys e d u 
mouvement e t d e quantifie r so n écar t pa r rappor t a u CT F détermin é pa r le s méthode s 
fonctionnelles. L'impac t d e l a localisation du CTF e t des paramètres inertiel s personnalisé s su r 
la cinétique a été évalué. 
La géométri e 3 D personnalisé e constitu e un e donné e d'entré e essentiell e au x modèle s 
musculaires, puisqu'ell e perme t d e connaîtr e le s bra s d e levie r de s force s musculaire s e t le s 
aires physiologiques maximale s (utilisées pour estimer les forces). En outre, la connaissance de 
la géométri e 3 D de s principau x muscle s d u geno u présent e u n intérê t cliniqu e certain . Le s 
méthodes disponible s pou r obteni r un e géométri e musculair e personnalisé e son t toutefoi s 
limitées pa r l e temps qu'elles nécessitent . Ainsi , à partir de travaux menés au LBM, nous avons 
mis e n plac e u n protocol e origina l permettan t d e détermine r l a géométri e 3 D de s principau x 
muscles d u genou à  parti r d'u n nombr e restrein t d e coupes IRM . La géométrie d e 1 2 muscles 
est obtenue e n environ 1h , avec une erreur volumique e t une erreur poin t surfac e inférieure s à 
5% et 5mm (RMS). 
Notre recherch e s'es t heurté e à  plusieur s limites , qu i nou s conduisen t à  formule r certaine s 
recommandations. 
Tout d'abord, la qualité du recalage des os dans le repère d'analyse du mouvement rest e limitée 
par l e mouvemen t de s marqueurs pa r rappor t au x o s sous-jacents entr e le s deux acquisitions . 
Pour limite r c e mouvement , l e sujet a  été placé dans l a même position pou r le s deux essai s e t 
les marqueurs on t été repositionnés ave c soin . L'impact d e la position du sujet sur l a qualité du 
recalage fai t ressorti r l'importanc e d u mouvemen t de s tissu s mou s pa r rappor t au x os . L a 
visualisation d u mouvemen t de s o s perme t d'ailleur s d e voi r le s artefact s qu e c e mouvemen t 
relatif engendr e (mouvement s parasite s e t mêm e interpénétratio n de s os) . Cett e sourc e 
d'erreur es t inhérent e à  tout e analys e d e mouvemen t no n invasive . Étan t e n mesur e d e 
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visualiser ces artefacts, le défi consiste à les minimiser. Malgr é de nombreuses études menées, 
ce problème reste d'actualité . 
Par ailleurs , i l serai t importan t d e comprendr e l a grand e différenc e observé e entr e l e CT F 
fonctionnel et recalé , et notamment d e vérifier que les systèmes d'attache sont solidaires des os 
sous-jacents. L e harnai s e t l a plaqu e tibial e on t ét é validé s pa r plusieur s étude s ;  l a ceintur e 
sacrale reste à être validée. 
Il es t à  note r qu e seul e l a localisatio n d u centr e d e l a têt e fémoral e a  ét é améliorée . L a 
localisation du centre genou, dont la définition reste plus controversée, n'a pas été étudiée. 
En outre , l'amélioratio n de s reconstruction s d u tibi a sembl e essentiell e pou r permettr e un e 
analyse fin e d e l a géométri e osseus e e t l a mettr e ains i e n relatio n ave c l e mouvemen t e t le s 
pathologies observés . 
De plus , le s autre s source s d'erreur , principalemen t le s plateforme s d e force , resten t à  êtr e 
évaluées pour obtenir des corridors d'incertitude caractéristiques de l'environnement dan s lequel 
les données sont acquises. 
En ce qu i concern e l a géométrie musculaire , l a partie tendineuse rest e à  être reconstruite . U n 
premier travai l men é a u LB M a  amorc é cett e reconstructio n e n identifian t le s insertion s 
tendineuses sur les os. Le défi consiste à trouver le modèle approprié pour les tendons longs ou 
encore pour les aponévroses d'insertion. La reconstruction des fascias permettrait également de 
compléter cette modélisation du système musculaire. 
Enfin, seul e un e étud e préliminair e a  ét é mené e su r le s volume s musculaire s e t leu r relatio n 
avec le s force s musculaires . Un e collect e d e donnée s d e 5  autre s sujet s pathologique s 
permettrait de renforcer les résultats des différents volets de cette étude. Les volumes et force s 
musculaires pourron t alor s êtr e mi s en relatio n ave c l e mouvemen t e t le s effort s observé s au x 
articulations au cours de la marche. Ceci apportera également u n éclairage sur les résultats des 
tests fonctionnels effectué s sur ces mêmes patients (A. Fuentes). 
Malgré ce s limites , c e proje t a  permis d'améliore r l e calcu l des effort s articulaire s e n intégran t 
les paramètres inertiel s personnalisés e t en localisant le centre de la tête fémorale de façon plus 
précise que ne le permettent le s méthodes fonctionnelles. Bie n que l'allure de s courbes ne soit 
pas modifié e pa r l'utilisatio n d e paramètre s inertiel s personnalisés , le s écart s maximums , su r 
lesquels s e basen t d e nombreuse s étude s cliniques , n e son t pa s négligeables . Ainsi , l a 
différence entr e le s moment s articulaire s obtenu s ave c de s table s d e l a littératur e adaptée s à 
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notre populatio n e t des paramètres inertiel s personnalisé s peu t atteindre 0.5%BW*Ht e n phase 
d'appui. Ces valeurs sont comparables à l'impact obsen/é pour différentes pathologies telles que 
la gonarthrose o u l a déficience d u LCA, qui es t de l'ordre de 0.5 à  2%BW*Ht (Kaufma n e t coll . 
2001 ; Baliunas e t coll. 2002; Webster e t coll. 2005). 
En c e qu i concern e l a localisatio n d u CTF , nou s obtenon s de s écart s atteignan t plu s d e 5c m 
entre l e CT F recal é e t l e CT F fonctionnel . Ce s écart s induisen t u n décalag e de s courbe s d e 
cinématique, qu i peu t atteindr e 5 ° c e qui n'est pas négligeabl e pa r rappor t a u décalage de 10° 
observé pou r le s patient s atteint s d'un e déficienc e d u LCA (Knol l e t coll . 2004) . Enfin , l'impac t 
sur l a cinétiqu e es t encor e plu s marqué , l e décalag e de s moment s à  l a hanch e pouvan t 
atteindre 2%BW*Ht. Au vu de ces résultats , la personnalisation des modèles semble essentiell e 
à une meilleure estimation des efforts articulaires. 
Les effort s articulaire s étan t définis , c e proje t a  pos é le s base s pou r l a mis e e n plac e d'u n 
modèle d e régulatio n qu i répartir a le s efforts e n leurs composantes musculaires , ligamentaires , 
et d e contact . Dan s u n premie r temps , l a géométri e musculair e personnalisé e pourrai t êtr e 
intégrée à  des modèles musculaire s existant . Le s enregistrements EM G effectué s a u cours de 
nos essais permettront de valider ce modèle. 
A terme, u n tel modèl e permettr a de comprendre le s relation s entr e le s vices architecturau x e t 
les pathologie s observée s che z le s patients . Le s stratégie s adoptée s pa r l e systèm e 
neuromusculaire pour générer une telle marche pourront alors être appréhendées. 
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Annexe 1  : Dissertation de  l'examen  doctoral 
Remise le 7 décembre 2005 
Question : Plusieurs  trmmiatismes  ou  pathologies  du  genou  peuvent  affecter  sa  géométrie,  sa 
biomécanique et  son contrôle  neuromoteur.  Une  des méthodes  proposées pour  l'étude  du  genou est 
l'analyse du  mouvement. Cependant,  on connaît peu les  relations  entre  les  observations obtenues  en 
analyse du mouvement et les facteurs géométriques,  biomécaniques et neuromoteurs. On vous demande 
d'effectuer une  syntlièse  de la littérature en  lien avec  cette  question  et  discuter les  aspects  les  plus 
importants. 
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Introduction 
Diverses pathologies ou traumadsmes du genou peuvent affecter sa géométrie, sa biomécanique et 
son contrôle neuromoteur. Une des méthodes proposées pour étudier cette articulation est l'analyse 
du mouvement : la marche, les mouvements de flexion passive/active, de fentes avant ou encore de 
saut sont autant de mouvements analysés pour évaluer le genou. Pour chacune de ces analyses, 
quelles sont les observations que l'on peut effectuer et quelles en sont les limites? 
Outre la position, la vitesse et l'accélération des segments, la longueur et la largeur du pas, les 
forces au sol (plateaux de force) ou encore l'activité des muscles (électromyogrammes EMG) 
peuvent être mesurées. Cependant, ni les forces et moments, qui ont induit ce mouvement ni le 
contrôle neuromoteur qui l'a généré ne sont accessibles à la mesure. 
L'observation du mouvement est non seulement limitée par le faible nombre de paramètres 
accessibles à la mesure mais également par la précision des observations effectuées. Cette précision 
dépend des techniques de mesure udlisées, choisies en foncrion de la tâche enregistrée, des 
ressources dont disposent les laboratoires et de considérations éthiques. Un rapide survol des sources 
d'imprécision des observations issues de l'analyse du mouvement permet d'en cerner les limites : 
La précision de la mesure du mouvement des segments est limitée par les artefacts des tissus mous. 
Ainsi, pour observer le mouvement des segments en analyse de la marche, la technique la plus 
répandue consiste à fixer des marqueurs sur la peau des sujets et à enregistrer le mouvement de ces 
marqueurs. Les broches intracorticales sont rarement utilisées pour des raisons éthiques. Les 
artefacts dus aux tissus mous peuvent être limités grâce à divers systèmes d'attache. Par exemple, le 
système développé au LIO permet de réduire considérablement ces artefacts [1]. En étudiant le 
mouvement relatif du système par rapport aux os sous-jacents entre 4 positions statiques différant 
par l'angle de flexion du genou, il ressort que ce mouvement atteint une moyenne de 4.6° , 1.1°, 
1.9° dans les plans transverse, frontal et sagittal et une translarion de 2mm le long de la diaphyse 
[2]. II est à noter que ces erreurs ne tiennent pas compte de l'impact au sol ni de la contraction des 
muscles qui surviennent dans plusieurs analyses du mouvement. 
Au mouvement des tissus mous par rapport aux os s'ajoute l'imprécision due aux systèmes de 
mesure. Ainsi, avec les systèmes couramment utilisés en analyse de la marche (tels que VICON®) 
on estime que la position des marqueurs est fournie avec une précision de l'ordre de 1 mm. Cette 
précision dépend du système utilisé, de l'environnement dans lequel il est utilisé (volume de 
mesure, luminosité...) et du type de mouvement effectué. 
Freeman [3] soulève la difficulté de mesurer le mouvement des os en 3D. A ce jour, d'après lui, 
seules 3 techniques permettent une telle mesure : la RSA (simulation de radiographie) combinée au 
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scanner ou à l'IRM, la fluoroscopie combinée avec le scanner, l'IRM ou la radiographie et l'IRM. 
Par exemple, You [4] propose une méthode basée sur l'association de radiographies simulées d'un 
modèle 3D avec des radiographies 2D (enregistrement par fluoroscopie du mouvement). Sur des 
essais in vivo sur le chien, elle obtient une erreur quadratique moyenne atteignant 0.8 mm en 
translation et 3.9° en rotation par rapport au mouvement mesuré avec des marqueurs implantés. 
Cependant, cette technique est irradiante, si bien que seule une portion du mouvement peut être 
enregistrée. Ces études récentes montrent que la mesure précise du mouvement des os reste un sujet 
de recherche actuel. 
Par ailleurs, le traitement des mesures influence les observations issues de l'analyse du mouvement. 
En effet, à partir de la position des marqueurs, le mouvement des os est calculé dans un repère 
défini. Le choix de la méthode de calcul (séquence des angles cardaniques) et du repère 
d'interprétation du mouvement influence les résultats. Ainsi, il est important de définir des repères 
reproductibles et ayant une signification anatomique. Les axes, autour desquels le mouvement est 
décrit doivent correspondre aux axes du mouvement. Dans le cas contraire, le couplage cinématique 
fausse l'interprétation, puisque l'on décompose le mouvement selon des axes non représentatifs du 
mouvement réel. Le choix des repères dépend de l'information dont on dispose et de l'objectif de 
chaque étude (par exemple, en analyse de la marche, on choisira des repères qui se basent sur des 
points facilement palpables ou sur des mouvements reproductibles. En revanche, si l'on connaît la 
géométrie des os, on pourra choisir un repère se basant sur les caractéristiques géométriques des os. 
Ainsi, Freeman [3] propose un repère intéressant pour l'analyse du genou, qui se base sur la 
géométrie sphérique de la partie postérieure des condyles fémoraux). 
En ce qui concerne les forces au sol, les plateformes nous fournissent les forces et moments 
appliqués au centre de pression. Plusieurs études [5-7] ont soulevé l'importance de la précision de 
ces mesures pour les calculs cinétiques. 
Enfin, la précision et la fidélité des enregistrements EMG sont encore sujettes à discussion. Le 
signal est bruité par des signaux biologiques (non musculaires) ou extérieurs (lignes de puissance, 
machines...). De plus, les signaux peuvent se chevaucher si les électrodes sont placées trop proches 
l'une de l'autre. Winter [8] décrit brièvement les sources de bruit et les traitements qui permettent 
de minimiser leur impact. Il est à noter que les électrodes de surface ne fournissent qu'une 
information sur l'activité des muscles superficiels. 
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Conscients des possibilités et des limites des observations du mouvement, on peut se demander en 
quelle mesure ces observations reflètent le fonctionnement interne du genou. Pour répondre à cette 
interrogation il est, au préalable, nécessaire de définir les facteurs qui déterminent ce 
fonctionnement. 
La géométrie de l'articulation a un impact certain sur son fonctionnement. Quelle relation peut-on 
établir entre les facteurs géométriques et les observations issues de l'analyse du mouvement ? La 
première partie de ce travail vise à répondre à cette interrogation en se basant sur les travaux de la 
littérature. 
Par ailleurs, plusieurs facteurs biomécaniques permettent de caractériser le fonctionnement du genou 
au cours du mouvement. Le chargement subi par les articulations (forces et moments articulaires) 
présente un intérêt certain pour l'évaluation de pathologies ou la conception de prothèses. Une autre 
étape consiste à répartir ces forces articulaires en leur composante musculaire et forces de contact. 
Par ailleurs, d'après Winter [8], l'énergie est le facteur biomécanique contenant le plus 
d'information. L'étude du lien entre le mouvement mesuré et ces facteurs biomécaniques nécessite 
la modélisation de l'appareil locomoteur. Face à la complexité du système à modéliser, plusieurs 
approches ont été abordées dans la littérature. En nous référant en partie à la revue de Zajac [9], 
nous présenterons ces différentes approches par ordre croissant de complexité, en faisant ressortir 
l'intérêt de chaque type de modèle. 
Enfin, le mouvement étant généré par le système neuromusculaire, une compréhension de la relation 
entre ce contrôle et le mouvement qu'il génère semble indispensable. Cependant, il s'agit d'un défi 
de taille que de vouloir modéliser le système nerveux, dont le fonctionnement reste mal connu. La 
dernière partie de ce travail présente les approches adoptées dans la littérature pour parvenir à 
relever ce défi. 
Lien entre la géométrie et la cinématique mesurée 
Dans la plupart des analyses du mouvement, le genou est modélise comme une simple charnière. 
Pourtant, en considérant l'anatomie du genou, on remarque que la géométrie des surfaces 
articulaires et des tissus mous qui les entourent est loin d'être simple. Quel est l'impact de cette 
géométrie sur le mouvement de l'articulation ? Dans un premier temps, nous nous concentrons sur 
la géométrie osseuse, avant d'aborder brièvement celle des tissus mous. 
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Géométrie osseuse 
Freeman [3] propose d'établir le lien entre la géométrie et le mouvement relatif des condyles 
fémoraux et des surfaces articulaires du tibia. Sa description de la géométrie osseuse se base sur des 
études menées par IRM. Les surfaces de contact variant selon l'angle de flexion du genou, Freeman 
distingue 3 arcs de flexion : 
- l'arc d'extension terminale (jusqu'à 10-30° de flexion), rarement utilisé dans la marche. 
- l'arc fonctionnel actif (de 10-30° à 120°), le plus utilisé, la flexion du genou atteignant 60° en 
phase oscillante de la marche et 120° pour monter des escaliers. 
- l'arc de flexion passive (120°-165°), rarement utilisé, ces amplitudes de flexion ne pouvant être 
atteintes que par flexion passive du genou. 
En extension terminale, entre -5° ou 0° et 10 à 30° de flexion, on observe un mouvement de bascule 
du condyle médial tandis que le condyle latéral roule sur le plateau latéral, en induisant une rotation 
externe d'environ 1° du fémur pour chaque 2° de flexion. Quels facteurs géométriques expliquent 
ces mouvements ? Dans le compartiment médial, la partie antérieure du condyle (un cercle d'environ 
33mm de rayon, formant un arc de 50°) est en contact avec la partie antérieure du plateau tibial, 
inclinée de 11° en avant et vers le haut. On peut penser que cette pente bloque le condyle et 
l'empêche d'avancer par rapport au tibia. Liu [10] ainsi que d'autres auteurs cités dans son étude 
ont démontré l'importance de la pente tibiale sur la translation antérieure du tibia chez les patients 
ayant une déficience du ligament croisé antérieur (LCA). Par ailleurs, Freeman explique le 
phénomène de bascule de la manière suivante : à 10-30° de flexion, le condyle médial est en contact 
avec les parties antérieures et postérieures de la surface articulaire du tibia tandis qu'à 0-10°, suite 
à la rotation du condyle médial (autour du centre de la partie postérieure du condyle médial), on 
observe un soulèvement de la partie postérieure, si bien que le contact se limite à la partie 
antérieure. 
Dans le compartiment latéral, la partie antérieure du condyle est relativement plate et entre en 
contact avec la come antérieure et la facette antérieure du tibia, qui est courbée vers le bas (pour 
recevoir les cornes des ménisques). Ainsi, le condyle latéral roule et glisse sur le plateau, en 
emportant les ménisques avec lui. La rotation externe du fémur, qui accompagne cette flexion se 
fait autour de l'éminence intercondylienne latérale du tibia. En effet, cette éminence latérale étant 
conique (convexe latéralement en section trans verse et inclinée de 21° en section frontale), le 
condyle latéral (aplati médialement) la contourne. Dans plusieurs ouvrages anatomiques [11], cette 
rotation externe automatique en début de flexion et en fin d'extension est imputée à la plus faible 
courbure du condyle fémoral médial. Par ailleurs, l'éminence freine également la translation médio-
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latérale du condyle par rapport au tibia. La 
ces surfaces. 
(a) 
figure ci-dessous permet de visualiser la géométrie de 
(b) 
Figure 1 : Section sagittale des condyles médial (a) et latéral (b) en extension. Issu de [3] 
Dans l'arc de flexion fonctionnel, le condyle médial roule sur le plateau tibial autour du centre de sa 
surface sphérique postérieure. Il ne se translate que légèrement (1.5mm). Freeman le compare à une 
rotule contrainte, tandis que le condyle latéral s'apparenterait à une « roue sur la glace ». En effet, le 
condyle latéral roule autour du centre de sa surface sphérique postérieure et se translate de 15mm 
vers l'arrière. Ceci permet : 
(1) une rotation longitudinale (rotation tibiale interne d'environ 30° pour une flexion de 10 à 120°) 
autour de l'axe passant par le centre de la surface postérieure du condyle médial 
(2) une flexion autour d'un axe reliant les centres des surfaces postérieures des condyles fémoraux 
(puisque les surfaces fémorales circulaires restent en contact avec la surface tibiale). 
Quelle est la forme des surfaces articulaires, qui permettent ces mouvements ? La facette de flexion 
du condyle fémoral médial est constituée par la partie sphérique (rayon de 22mm) postérieure du 
condyle, qui forme un arc de 110°. Cette surface sphérique est en contact avec la partie la plus 
antérieure (10mm) de la partie postérieure horizontale de la surface tibiale médiale. Dans le 
compartiment latéral, la partie sphérique du condyle latéral (rayon de 21mm) est en contact avec la 
surface tibiale latérale, médialement convexe, latéralement horizontale et courbée vers le bas 
antérieurement et postérieurement. Freemann ne propose pas d'explication du mouvement en 
fonction de ces surfaces. Pour permettre un mouvement de « rotule contrainte » d'une sphère sur un 
plan, on peut supposer que les structures environnantes (ligaments, ménisques) jouent un rôle 
important. 
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Entre 10 et 90° de flexion, Freeman note qu'aucune contrainte géométrique n'impose une rotation 
interne du tibia à condition de maintenir le fémur en rotation interne. Ceci expliquerait la grande 
variabilité des mesures de rotation effectuées. En revanche, comme à 120° le condyle fémoral est 
obligatoirement en contact avec la surface postérieure du tibia, la rotation tibiale est obligatoire 
entre 90 et 120°. Freeman réfère également à une étude ayant montré que la forme des surfaces 
articulaires est probablement à l'origine de la diminution de 80% de la rotation interne en cas de 
compression physiologique. 
En section frontale (cf Figure 2), la forme circulaire des condyles fémoraux et de la surface médiale 
du fémur ciinsi que la forme aplatie du plateau tibial latéral expliquent la possibilité d'un 
mouvement en varus à condition d'un soulèvement du compartiment latéral. 
Figure 2 : Section frontale par le centre des facettes de flexion médiales et latérales à 30° 
(a) 
Figure 3 : Section sagittale des condyles médial (a) et latéral (b) à 120° de flexion. Issu de [3] 
En flexion extrême l'articulation est subluxée : le condyle latéral glisse au-delà du bord postérieur 
du tibia, entraînant la come postérieure du ménisque avec lui. Médialement, le condyle roule sur la 
come postérieure du ménisque et perd ainsi contact avec le tibia. 
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Figure 4 : Mouvement des compartiments médial et latéral au cours de la flexion. Issu de [3] 
Cette description couplée des surfaces articulaires et de leur mouvement relatif permet de mieux 
comprendre la relation entre les facteurs géométriques et le mouvement observé. Il en ressort que la 
pente, la concavité/convexité, l'éminence des plateaux tibiaux et la courbure des condyles fémoraux 
influencent le mouvement. Liu [10] note également que le contour du fémur dans l'articulation 
fémoro-tibiale influence l'amplitude de la translation tibiale 
Outre les surfaces articulaires décrites par Freeman, d'autres facteurs géométriques influencent le 
mouvement observé. Ainsi, Liu [10] soulève l'influence de la longueur de la patella (modéUsée 
comme un rectangle dans son étude) sur l'amplitude de la translation tibiale et la force requise de la 
part des ischiojambiers pour compenser la déficience de LCA. 
Il en ressort qu'une connaissance précise de la géométrie osseuse est nécessaire pour comprendre 
l'ensemble des mouvements mesurés et des facteurs biomécaniques issus de ces observations. Liu 
conclut qu'il est important de mettre en place des techniques permettant la mesure et la 
comparaison de ces facteurs géométriques sur chaque individu. La reconstruction 3D personnalisée 
des os du membre inférieur par stéréo-radiographie développée au LIO et au LBM [12] répond à ce 
besoin. 
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Dans son étude Freeman néglige les tissus mous. Or non seulement les muscles, qui génèrent le 
mouvement, mais aussi les ligaments et la capsule articulaire jouent un rôle important dans la 
cinématique du genou. Nous allons brièvement présenter les études qui se penchent sur le lien entre 
la géométrie des tissus mous et le mouvement observé. 
Géométrie musculaire et ligamentaire 
Liu [10] note que la longueur du tendon patellaire et la position de la tubérosité tibiale influencent 
l'amplitude de la translation tibiale. En revanche, le point d'insertion des ligaments semble avoir un 
impact négligeable. Les études menées sur les reconstructions ligamentaires (Sati, II.3 et 
Laboureau, II.4 dans [13]) suggèrent toutefois que le lieu et l'orientation des insertions 
ligamentaires influencent les tensions subies par le ligament et sa capacité à résister la translation du 
tibia par rapport au fémur. Witzel ([13], II.5) souligne que ce sont la capsule et les ligaments qui 
contrôlent la cinématique des mouvements rapides, pour lesquels l'arc réflexe n'a pas le temps de se 
mettre en place. 
La géométrie musculaire influence les moments musculaires exercés à une articulation, ce moment 
dépendant de l'orientation du muscle et de sa distance par rapport à l'axe du mouvement étudié. 
Ainsi, pour une même force musculaire générée, on observera un mouvement différent selon la 
géométrie de ce muscle. 
Dans les modèles musculaires présentés dans la suite de ce travail, la géométrie musculaire est 
modélisée plus ou moins finement. Plusieurs auteurs mentionnent les limites de leur modélisation 
[9, 14, 15] et insistent sur l'importance de personnaliser les modèles dans le futur. Dans le cadre 
d'études sur le rachis, Pomero souligne l'importance de la modélisation musculaire pour une 
distribution réaliste des forces musculaires [16]. Ce travail de doctorat propose une modélisation 
personnalisée des muscles du genou. Les insertions musculaires pourront être identifiées sur les 
radiographies et les coupes IRM. Il sera intéressant d'étudier l'influence de la localisation de ces 
points sur le mouvement généré et les chargements qu'il induit. 
Par ailleurs, la géométrie intrinsèque des muscles (orientation de leurs fibres) détermine la force 
exercée par ce muscle. Ainsi, certains auteurs (tels que Lloyd [14]) incorporent l'angle de pennation 
dans leur modèle musculaire. Ces informations sont issues de tables de la littérature. 
Enfin, comme mentionné au sujet de la géométrie musculaire, les facteurs géométriques des 
modèles (géométrie des surfaces, paramètres inertiels, localisation des centres articulaires) 
influencent non seulement directement le mouvement observé mais avant tout d'autres facteurs 
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biomécaniques, telles que les forces et moments subis par les différentes structures. Par exemple, 
Chan note que la pente tibiale influence la tension dans le LCA [17]. Plusieurs auteurs, dont Nagano 
[18], ont soulevé l'importance de la position des centres articulaires sur les moments subis à la 
hanche et au genou. Une étude détaillée de ces impacts fait l'objet d'une étude en soi et ne sera pas 
exposée dans ce travail. On peut simplement retenir que la localisation des centres articulaires 
semble jouer un rôle important, tandis que les paramètres inertiels ont un impact plus modeste sur la 
cinétique de la marche [19-22]. En ce qui concerne la géométrie personnalisée des muscles du 
genou, une étude sur l'impact de la personnalisation reste à être menée. 
La géométrie des stmctures n'est qu'un élément influençant le fonctionnement du genou ; une 
même géométrie peut mener à la réalisation d'un grand nombre de mouvements. Pour essayer de 
mieux comprendre le mouvement observé, il est nécessaire de mettre en place des outils qui 
permettent de caractériser le fonctionnement biomécanique du genou. Ainsi, divers modèles ont été 
mis en place pour appréhender le mouvement par différents facteurs biomécaniques. Ces modèles se 
sont complexifiés au cours du temps, chaque modèle apportant sa contribution à l'avancement dans 
la compréhension du lien entre le mouvement observé et le fonctionnement interne de l'appareil 
locomoteur. Les paragraphes suivants retracent cette progression. 
Comprendre la relation cinématique/énergie globale du système 
De premier abord, la nature cyclique de la marche et le comportement oscillatoire de la jambe ont 
conduit les scientifiques à modéliser l'appareil locomoteur comme un pendule inversé. Cette 
modélisation simple permet de rendre compte du transfert entre l'énergie cinétique et l'énergie 
potentielle du système. Par ailleurs, pour modéliser les mécanismes énergétiques au cours de la 
course, l'appareil locomoteur a été modélise comme une masse liée à des ressorts (les jambes). Ces 
modèles simples se limitent à fournir une compréhension globale des phénomènes énergétiques au 
cours de la marche et de la course. Une compréhension plus précise du fonctionnement d'une 
articulation en particulier nécessite la prise en compte du caractère multi-segmentaire du corps, 
comme nous allons le voir ci-après. 
Comprendre la relation entre le mouvement et les moments articulaires 
Détermination des moments articulaires induits par le mouvement 
Pour modéliser un peu plus précisément l'appareil locomoteur, la seconde étape consiste à rendre 
compte de son caractère multi-segmentaire. Connaissant le mouvement des différents segments, il 
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est possible d'en déduire les forces et moments qui agissent aux articulations grâce aux calculs de 
dynamique inverse. En appliquant les lois newtoniennes de la résultante des forces et des moments, 
on peut connaître le moment exercé au pied à partir des forces au sol, des caractéristiques inertielles 
du sujet et de la cinématique. En utilisant le principe d'action/réaction, on peut alors remonter la 
chaîne et déterminer les forces et moments aux différentes articulations (pour plus de détails, on se 
référera à [23]). Ainsi, le mouvement observé et les chargements articulaires sont reliés par les lois 
de la mécanique des corps rigides. Ce modèle repose sur plusieurs hypothèses simplificatrices: Tout 
d'abord, le corps humain est réduit à une chaîne multi-segmentaire de corps rigides indéformables 
articulés par des charnières ou des rotules. En considérant l'impact de la géométrie de l'articulation 
sur son mouvement, cette approximation paraît réductrice. L'étude de Glitsch [15], présentée plus 
loin, démontre qu'il serait plus judicieux de modéliser les articulations comme des articulations 
« hybrides » (entre rotule et charnière). Par ailleurs, la masse des segments est supposée concentrée 
en leur centre de masse. Les caractéristiques inertielles des segments sont issues de tables de la 
littérature. La friction aux articulations et la déformation des segments au cours de la marche sont 
négligées. 
Comme mentionné en introduction, outre les approximations inhérentes à cette méthode de calcul, 
d'autres sources d'imprécision sont à considérer (localisation exacte des centres articulaires [24-27], 
des centres de masse [18] et de la force de contact au sol [6]). Pour rendre le calcul des chargements 
articulaires plus précis, nous proposons de tenir compte de la morphologie et de la géométrie 
osseuse des sujets en intégrant les caractéristiques inertielles personnalisées des segments et la 
localisation exacte des centres articulaires. 
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Figure 5 : Moments au genou pour une marche lente, normale et rapide. Issu de [8] 
Ces modèles simples nous renseignent sur la contribution des différentes articulations au 
mouvement. Ainsi, dans le cadre de la marche, Winter [8] décrit l'évolution des différents moments 
articulaires. Il en ressort que le moment le plus important est exercé par la cheville dans le plan 
sagittal au moment du lever du pied (« push-off »). Au genou (cf Figure 5), les extenseurs sont 
actifs de 8 à 25% du cycle de marche pour contrôler la flexion de mise en charge. Puis on observe 
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un moment fléchisseur dû à la contraction des fléchisseurs plantaires de la cheville 
(gastrocnémiens). Un faible moment extenseur en fin de lever du pied permet de limiter la flexion 
en fin d'appui et en phase pré-oscillante. Enfin, un moment fléchisseur en fin de phase oscillante 
permet de ralentir le membre avant le contact au sol. En ce qui concerne la hanche, un moment 
extenseur permet de stabiliser le tronc et participe à l'extension du genou pendant la première 
moitié de l'appui. Pour la seconde partie de l'appui, un moment fléchisseur stabilise le tronc et 
permet le décollement de la cuisse en fin d'appui. 
D'autres auteurs ont cherché à simuler le mouvement en actionnant des modèles par différents 
moments articulaires. La section suivante présente quelques études et leur contribution à la 
compréhension du mouvement. 
Comprendre l'impact des moments articulaires sur le mouvement : simulations 
Une modélisation simple des différents segments (segments rigides, articulés par des liaisons 
charnières ou des rotules) permet de comprendre comment l'interaction de ces segments peut 
générer une locomotion efficace. Zajac [9] cite deux modèles de la marche, qui permettent de 
simuler la marche sans action musculaire (donc sans apport énergétique): (1) la marche 
dite balistique, pour laquelle une cinématique initiale appropriée permet la génération de la marche 
grâce aux échanges énergétiques entre le tronc et le membre inférieur et (2) la marche passive le 
long d'un plan légèrement incliné, la gravité compensant les pertes énergétiques survenant lorsque 
le talon entre en contact avec le sol ou encore lorsque le genou est en hyperextension en fin de 
phase oscillante. 
Ces modèles simples permettent une compréhension des phénomènes énergétiques régissant la 
marche et des relations entre la morphologie du sujet (taille, masse, longueur de jambe) et la vitesse 
de marche. Ils conduisent même à formuler des hypothèses sur l'activation musculaire au cours de la 
marche. En effet, comme les moments articulaires sont majoritairement produits par les muscles, il 
est possible d'établir une relation entre l'activation des muscles et la cinématique observée. En 
activant le modèle simple de la marche passive par des moments actifs, Kuo (cité de [9]) démontre 
l'efficacité de fournir une impulsion juste avant le levée du pied (ce qui simule l'action des 
fléchisseurs plantaires) pour minimiser la perte d'énergie survenant à l'entrée en contact du talon 
opposé. De plus, en calculant le coût métabolique associé au lever du pied et à la force requise pour 
faire osciller le membre, Kuo retrouve la relation « vitesse/longueur de pas » observée en analyse 
du mouvement. Par ailleurs, en étendant le modèle à trois dimensions, Kuo observe que le 
mouvement médio-latéral est instable et peut être stabilisé par le contrôle de la largeur du pas. Ceci 
lui permet de formuler l'hypothèse selon laquelle le mouvement dans le plan sagittal peut se faire 
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par simple interaction des segments tandis qu'un contrôle actif des muscles est nécessaire pour 
assurer la stabilité médio-latérale. A partir de ces modèles. Van der Linde (cité de [9]) a, quant à lui, 
montré que la locomotion peut être générée par simple activation des muscles contrôlant les 
moments à la hanche et l'extension de la jambe. 
En actionnant un modèle par des données cinétiques expérimentales, Kepple a pu calculer la 
contribution de la cheville, du genou et de la hanche à l'accélération du tronc pendant la seconde 
phase de l'appui monopodal. Il en ressort que les fléchisseurs plantaires contribuent le plus à la 
progression du tronc. Ce résultat a été confirmé par des simulations plus précises de l'appareil 
locomoteur [28]. 
Enfin, Kerrigan (cité par [9]) a montré le potentiel de ces modèles simples pour établir un lien entre 
les dysfonctionnements neuromoteurs et les anomalies observées au cours de la marche. 
De ces différentes études, il ressort que ces modèles nous informent sur le rôle des articulations aux 
différents moments du cycle de marche. L'interaction entre les segments nous rappelle l'importance 
de considérer l'ensemble du membre inférieur lors de l'analyse d'une articulation. Cependant, les 
conclusions de Van der Linde ne rejoignent pas celles de Kuo et de Winter quant à l'importance des 
fléchisseurs plantaires. De par la difficulté de valider ces modèles, la compréhension du mouvement 
que l'on peut en tirer est à considérer avec précaution. 
De plus, ces modèles se limitent à une compréhension globale entre le mouvement observé et les 
facteurs biomécaniques calculés aux articulations. Ils ne permettent pas de rendre compte de la 
contribution des différentes composantes actives (muscles) et passives (ligaments, capsule, contact), 
un même moment articulaire pouvant résulter de diverses distributions des forces et moments des 
structures. Ainsi, il est nécessaire de mettre en place des modèles incluant non seulement les 
segments mais aussi les principaux groupes musculaires qui les actionnent. 
Comprendre la contribution des différentes structures (musculaires, contact, ligamentaire) au 
mouvement observé 
Pour comprendre le lien entre les forces musculaires, les forces de contact et le mouvement qu'elles 
engendrent, il est nécessaire de modéliser ces structures. Comment modéliser les muscles ? La 
première partie de cette section présente brièvement les modèles les plus répandus dans la 
littérature. Connaissant les moments et forces articulaires, comment les répartir en leurs 
composantes musculaires et intra-articulaires ? Deux approches sont abordées : connaissant les 
chargements articulaires à un instant donné, diverses techniques permettent de les répartir en leurs 
composantes musculaires, ligamentaires et de contact. La seconde partie de cette section en présente 
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une synthèse. D'autre part, pour comprendre la coordination musculaire qui a permis le mouvement, 
les simulations visent à établir des motifs d'excitation musculaire produisant le mouvement voulu. 
Ces modèles feront l'objet de la troisième partie de cette section. 
Modélisation des muscles 
Le modèle le plus simple consiste à modéliser les muscles comme des droites joignant leur insertion 
à leur origine. La localisation de ces points est issue de tables de la littérature (Marin [20] présente 
les trois principales tables utilisées). Certaines tables précisent le trajet des muscles par 
l'intermédiaire de points d'attache intermédiaires («via points» (Delp, 1990) cité de [20]). Les 
données sont mises à l'échelle des individus par transformations homothétiques, combinaison de 
transformations affines, déformations locales ou encore par krigeage (déformation d'un nuage de 
points pour faire coïncider certains points choisis de ce nuage avec des points de référence) (études 
citées par [20]). La force est exercée dans la direction définie par la ligne d'action des muscles, 
déterminée par leur insertion et leur origine. La force musculaire peut être approximée à partir de 
leur aire physiologique maximale et de la force maximale de contraction [29]. 
Cependant, la mécanique musculaire ne peut pas se résumer à un simple moteur. La dynamique des 
muscles doit être incorporée. En effet, la longueur et la vitesse de contraction des fibres influencent 
grandement la force exercée par un muscle [8]. La relation entre l'activation musculaire et la force 
générée peut être modélisée de manière purement mathématique ou physiologique. 
L'approche mathématique consiste à exprimer la force musculaire en fonction des facteurs 
influençant la réponse musculaire (longueur, vitesse de contraction). Les coefficients sont 
déterminés par différents calibrages. Les études de 01ney&Winter [30], Amarantini [31] et 
Doorenbosch [32-34] décrites en seconde section illustrent cette approche. En comparant différents 
modèles, Olney conclut quant à l'importance d'inclure la relation force/longueur dans l'expression 
de la force musculaire. Ces modèles purement mathématiques permettent d'établir le lien entre les 
mesures et les forces musculaires qui les ont engendrées. Cependant, le fonctionnement des muscles 
restant implicite, sa compréhension s'en trouve limitée. 
L'approche « physiologique » consiste à reproduire le comportement des muscles en utilisant un 
modèle biomécanique. Le modèle le plus répandu est celui de Hill datant de 1938. Il est constitué de 
trois composantes (cf Figure 6) : une composante contractile (CC) en parallèle avec une 
composante élastique (CEP), ces éléments étant en série avec une autre composante élastique 
(CES). Ce modèle n'est pas anatomique mais fonctionnel et permet de modéliser le comportement 
mécanique du muscle. 
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Figure 6 : Modèle de Hill. Composante contractile (CC), composante élastique parallèle (CEP) et composante 
élastique série (CES) 
Plusieurs auteurs utilisent les courbes expérimentales force/longueur et force/vitesse, issues de la 
littérature et adaptent les paramètres au sujet étudié. Le modèle de Lloyd [14] présenté en seconde 
partie illustre l'intégration d'une telle modélisation du comportement dynamique du muscle dans un 
modèle musculaire du membre inférieur. Il propose également de tenir compte de l'angle de 
pennation. Dans son étude de simulation présentée plus loin, Gerritsen [35] étudie l'importance des 
différentes composantes (ressort/amortisseur) d'un modèle sur sa robustesse aux perturbations 
statiques et dynamiques et conclut quant à l'importance d'inclure à la fois un ressort (modélisant la 
relation force/longueur) et un amortisseur (relation force/vitesse). 
Les approches mathématiques et physiologiques se rejoignent, la formulation mathématique 
reflétant implicitement les facteurs physiologiques. Cependant, contrairement aux modèles 
mathématiques, les paramètres des modèles physiologiques sont explicites et correspondent à des 
données (courbes force/longueur...) expérimentales. 
Sachant modéliser les muscles individuellement, il s'agit d'intégrer ces modèles en un système 
musculo-squelettique complet, qui permettra de déterminer leur contribution aux forces et moments 
articulaires ainsi que la force de contact. 
Détermination de la contribution des différentes structures à la cinétique observée : mise 
en place des modèles musculaires 
Komistek [36] présente une revue des différentes techniques utilisées pour déterminer les forces de 
contact fémoro-tibiales. De nos jours, la télémétrie ne permet pas de mesurer précisément les forces 
de contact au genou, les techniques étant trop invasives, techniquement fragiles et de fiabilité 
limitée. La difficulté de détermination des forces de contact, musculaires et ligamentaires provient 
de la différence entre le faible nombre d'informations dont on dispose (équations de dynamique) et 
le grand nombre d'inconnues. Pour aborder ce problème de redondance on retrouve différentes 
approches dans la littérature : la réduction du nombre d'inconnues (méthodes de réduction) ou 
l'augmentation des contraintes du système (ajout d'un critère d'optimisation). Certains auteurs 
s'aident également d'une information supplémentaire fournie par les enregistrements 
220 
électromyographies. Ces techniques ne sont pas mutuellement exclusives, ce qui permet le 
développement de modèles hybrides. 
Utilisation d'inforrtiation à priori : réduction et optimisation 
La réduction consiste à négliger ou regrouper certains muscles. Par exemple, Morrison (Morrison 
1970, cité de [36]) néglige les effets de friction fémur/tibia, considère que les forces antérieures sont 
résistées par le LCA et les forces postérieures par le LCP et suppose que les moments ab/adducteurs 
sont contrés par les condyles. La principale critique faite à sa résolution est de négliger l'action 
antagoniste et la co-activation [24]. En 1985, Nissel (cité de [20]) ne considère, quant à lui, que 
l'action du quadriceps et le contact fémoro-tibial ponctuel. Lu (Lu, 1997, cité de [36]) modélise 
l'articulation fémoro-tibiale comme un système à 4 barres et composé du tibia, du fémur, du LCA et 
du LCP. La patella est modélisée comme un point. Komistek émet les hypothèses réductrices 
suivantes : le contact est limité au condyle médial et latéral avec les plateaux médial et latéral. Les 
tissus mous se limitent au ligament patellaire, aux ischiojambiers et à un groupe de muscles 
abducteurs et adducteurs. En écrivant les équations du mouvement de différents points des 
structures (méthode de Kane), Komistek établit les forces exercées par chacune de ces composantes. 
Komistek fournit d'autres exemples de modèles de réduction. Il en ressort que la force des 
hypothèses limite la compréhension du lien entre la contribution des structures choisies pour 
représenter le système et le chargement articulaire. Ainsi, il me semble que les méthodes de 
réduction permettent une première modélisation du système locomoteur mais ne permettent pas une 
analyse précise de la contribution de chaque composante. L'information a priori utilisée pour 
concevoir les modèles a un impact prépondérant sur les résultats obtenus. Cependant, il est à noter 
que toutes les méthodes décrites ci-dessous réduisent le nombre d'inconnues (aucune méthode, à ce 
jour, ne tient compte de l'ensemble des ligaments, de la capsule et de l'ensemble des muscles). 
Néanmoins, elles ont recours à d'autres techniques pour résoudre le système tout en gardant un 
nombre plus réaliste de composantes. 
Les méthodes d'optimisation consistent à trouver la distribution de forces satisfaisant au mieux un 
critère pré-défini. Il peut s'agir de minimiser les contraintes articulaires ((Seireg, 1973) cité de 
[36]), la somme des forces ((Mac Conail, 1967) et (Rohrle, 1984), cités de [20]) ou contraintes 
((Crowninshiel, 1978) cité de [20]) musculaires, le travail musculaire ((Seireg, 1973) cité de [36]), 
les forces articulaires verticales ((Seireg, 1973), cité de [36]), le moment ligamentaire ((Seireg, 
1975,) et (Collins 1996), cités de [20]), la somme des contraintes musculaires à la puissance n 
((Crowninshiel, 1981) cité de [20]), la somme des forces musculaires au carré ((Pedotti, 1978) cité 
de [20]), l'écart entre le moment de l'action interne et externe ((Mikosz, 1988) cité de [20]), la 
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contrainte de flexion le long du tibia et du fémur ((Munih, 1997) cité de [20]), ou encore l'énergie 
métabolique dépensée pour un pas ((Andersen et Pandy, 2001) cité de [36]). 
L'inconvénient de ces méthodes est que la solution obtenue peut être physiologiquement 
inacceptable, bien que satisfaisant le critère sélectionné. Cette solution dépend du critère choisi. 
Cependant, Glitsch [15] montre que les critères d'optimisation non-linéaires fournissent des 
résultats semblables. Ainsi, le choix de la fonction coût ne semble pas être un facteur limitant. Dans 
le cadre de la marche, il note que la minimisation des contraintes musculaires au carte fournit la 
meilleure adéquation avec les enregistrements EMG. En revanche, les fonctions objectives linéaires 
sont à proscrire, puisqu'elles tendent à concentrer les charges en peu de structures au lieu de les 
distribuer au maximum de structures, ce qui semble plus réaliste d'un point de vue physiologique. 
Par ailleurs, l'utilisation de l'optimisation permet à Glitsch de modéliser les articulations comme 
des combinaisons de rotules et de charnières. En effet, aux contraintes musculaires, Glitsch ajoute 4 
contraintes articulaires du genou et de la cheville. Ces termes, pondérés d'un coefficient permettant 
de leur donner plus ou moins d'importance par rapport aux forces musculaires, apparaissent dans sa 
fonction objective à minimiser. Ainsi, Glitsch montre que le fait de modéliser les articulations en 
rotule fournit des forces musculaires beaucoup trop importantes tandis que la modélisation en 
charnière fournit des forces de contact trop importantes. Un compromis entre ces deux extrêmes 
fournit des résultats physiologiquement acceptables. 
Les méthodes d'optimisation permettent de modéliser la coactivation et les actions antagonistes, ce 
qui leur a valu un grand essor dans la littérature. Cependant, certains points restent sujets à 
discussion. Komistek [36] remarque que les forces prédites par optimisation sont plus importantes 
que les forces mesurées. Des forces musculaires maximales trop élevées, le groupement des 
muscles et la modélisation simple des articulations expliqueraient ces différences. Par ailleurs, 
Collins (CoUins 1996, cité de [20]) reproche aux méthodes d'optimisation d'ignorer les ligaments et 
le contrôle des mouvements. Il remet en cause le principe de minimisation dans le cadre du 
mouvement humain. 
En somme, la relation entre les observations et les forces musculaires est modélisée par la fonction 
de coût choisie : le mouvement est généré de manière à minimiser les forces, les contraintes 
musculaires...Hardt ((Hardt, 1978) cité de [20]) insiste sur l'importance d'intégrer plus de critères 
physiologiques dans les méthodes d'optimisation. Lloyd [14] rejoint cet avis, en soulevant 
l'importance de se baser sur un signal physiologique pour déterminer les forces musculaires. 
L'EMG nous fournit cette information. 
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Utilisation supplémentaire  d'enregistrements  EMG 
La relation entre l'enregistrement EMG et la force musculaire est encore sujette à discussion. En 
contraction isométrique, la relation EMG/force peut être considérée linéaire (Hof 1997 et Onishi, 
2000, cité de [31]). Cependant, cette affirmation est controversée par Winter [8], des relations 
linéaires et non linéaires ayant été obtenues entre l'enveloppe du signal EMG et la force exercée. 
Winter conclut néanmoins que l'enveloppe EMG peut être utilisée pour prédire la tension 
musculaire pour les muscles, dont la longueur ne varie pas rapidement. 
Quelle est la relation entre le signal EMG et l'activation musculaire ? 
Le signal EMG correspond à la somme algébrique de l'ensemble des potentiels d'actions d'unité 
motrice (PAUM). La réponse mécanique (contraction élémentaire ou « twitch ») du muscle au 
PAUM peut être modélisée comme la réponse impulsionelle à un filtre critique amorti du second 
ordre [8]. Ainsi, pour obtenir l'activation musculaire à partir du signal EMG, ce signal est redressé 
et filtré par un filtre passe bas (voir Winter [8]). La fréquence de coupure est déterminée de 
différentes façons selon les auteurs : constante (2Hz, Doorenbosch [32-34]), telle que le signal 
EMG soit corrélé aux données dynamométriques ([30]), ou même par optimisation (Amarantini 
[31] détermine la fréquence de coupure de manière à minimiser l'écart entre le moment estimé et 
calculé par dynamique inverse au cours du calibrage). 
Lloyd [14] propose une modélisation plus complète : tout d'abord, il utilise un filtre passe haut pour 
éliminer les artefacts de mouvement, rectifie le signal puis utilise un filtre passe bas (Butterworth, 
6Hz). Cependant, Lloyd reporte que des études dans la littérature ont montré que ce signal EMG 
filtré n'était temporellement pas synchronisé et trop court par rapport à l'activité musculaire. Ainsi, 
il recourt à un filtre récursif, qui lui permet de modéliser le twitch musculaire en introduisant un 
délai électro-mécanique et en étirant le signal EMG. Les paramètres de ce filtre sont définis par 
essais pilotes (délai fixé à 40ms) ou par optimisation pour minimiser l'écart entre le moment estimé 
et le moment calculé par dynamique inverse. 
La relation entre l'activation et le signal EMG traité est soit linéaire (Doorenbosch, Lloyd, Olney), à 
puissance déterminée par optimisation (Amarantini) ou exponentielle (paramétrée par un gain 
(Lloyd)). 
Comment les auteurs déterminent-ils les forces musculaires ? 
Olney & Winter [30] présentent un modèle musculaire mathématique. Les enregistrements EMG 
étant peu fiables en dynamique (artefacts de mouvement...), Olney propose d'établir la relation 
EMG/force musculaire au cours d'un calibrage statique puis de l'ajuster par des termes modélisant 
les relations force/longueur/vitesse caractéristiques de la contraction musculaire. Ainsi, les forces 
musculaires sont exprimées comme produit du signal EMG filtré par un coefficient statique 
223 
(déterminé par calibrage isométrique statique) spécifique à chaque muscle et par des termes 
proportionnels à l'angle et à la vitesse du segment (les coefficients de proportionnalité sont 
déterminés de manière à ce que le moment résultant cortcsponde au moment calculé par dynamique 
inverse). Cependant, ce modèle comprend diverses limitations soulevées par Amarantini [31] : les 
coefficients sont supposés identiques pour tous les muscles et les forces musculaires obtenues ne 
compensent pas toujours le moment résultant, si bien qu'il est nécessaire d'introduire des 
pondérations supplémentaires, qui peuvent aboutir à des moments musculaires non physiologiques. 
Amarantini [31] reprend le modèle de Olney mais ajoute une optimisation non linéaire et 
l'influence des muscles bi-articulaires. Selon Amarantini, le moment dynamique s'exprime comme 
le produit des termes suivants : - un gain dynamique 
la relation isométrique moment/EMG (les coefficients 
sont déterminés par optimisation au cours du calibrage isométrique, en minimisant la différence 
entre le moment estimé et calculé par dynamique inverse) 
un terme contenant 2 produits matriciels modélisant 
le caractère bi-articulaire des muscles et l'influence de la position et de la vitesse angulaire. 
Les coefficients sont déterminés par optimisation non linéaire au cours d'un calibrage dynamique. Il 
s'agit de minimiser l'écart entre le moment estimé et le moment calculé par dynamique inverse 
ainsi que les moments musculaires. 
L'amélioration des prédictions des motifs musculaires par rapport au modèle de Olney conduit 
Amarantini à conclure quant à l'importance de tenir compte des muscles bi-articulaires et d'un gain 
dynamique (dépendant du temps). 
Doorenbosch [32-34] déplore le nombre d'essais de calibrage nécessaires à la détermination des 
paramètres des modèles physiologiques des muscles et propose une méthode rapide pour déterminer 
la relation entre la force musculaire produite en fonction du signal EMG, de l'angle et de la vitesse 
articulaire. Ces dépendances sont exprimées par des polynômes du premier (pour la vitesse) et 
second (pour les angles) ordre. Les coefficients des polynômes sont déterminés par des essais de 
calibrage effectués à différentes vitesses et niveaux de contraction [32]. Doorenbosch démontre que 
ce modèle simple est pertinent pour une utilisation clinique : le calibrage est rapide, peut se faire 
avec un effort sous-maximal (>50% de la force contractile maximale) et l'indice de cocontraction 
mesuré grâce à ces résultats permet de différencier les sujets atteints d'une déficience du LCA des 
sujets sains [34]. 
Comme mentionné au sujet de la modélisation des muscles, ces modèles purement mathématiques 
ne permettent pas une interprétation physiologique des paramètres musculaires obtenus. De plus, les 
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composantes passives, les propriétés élastiques des muscles, et la différence de contribution des 
agonistes au moment généré sont négligées. 
L'approche «physiologique» est adoptée par Lloyd [14], qui propose un modèle comprenant 13 
muscles modélisés avec le logiciel SIMM. Ce logiciel fournit la longueur, la vitesse et les bras de 
levier des muscles en fonction de la cinématique (angles aux articulations, la hanche étant 
modélisée en rotule tandis que le genou et la cheville sont représentés par une charnière) fournie en 
entrée. La force musculaire dépend des relations force/longueur/vitesse issues de la littérature, de 
l'activation, de la composante passive et de l'angle de pennation. Ces relations sont normalisées par 
rapport à la force maximale des muscles, la longueur de repos des tendons et la longueur optimale 
des fibres. La relation entre la longueur optimale des fibres musculaires et le niveau d'activation est 
également prise en compte et joue un rôle important (en supprimant cette relation, Lloyd obtient des 
résultats significativement moins bons). Les paramètres de son modèle (longueur au repos des 
tendons, constantes d'activation déterminant la forme du signal d'activation à partir du signal EMG, 
coefficients d'ajustement des forces musculaires maximales) sont variés de manière à minimiser 
l'écart entre le moment résultant estimé et celui calculé par dynamique inverse. 
La limite des modèles basés sur les signaux EMG provient du fait que la relation EMG/force reste 
controversée et que seule l'activité des muscles superficiels peut être enregistrée. Le fait d'associer 
l'optimisation à l'EMG permet de distribuer l'ensemble des forces musculaires. 
Les méthodes décrites précédemment permettent de répartir les forces articulaires en leurs 
composantes musculaires et passives. Cependant, elles ne permettent pas de connaître la 
contribution des muscles à l'accélération des différents segments au cours du mouvement [37]. En 
revanche, les simulations dynamiques permettent de fournir l'évolution des forces et de la 
cinématique qu'elle induise. Ces modèles font l'objet du paragraphe suivant. 
Détermination du motif d'activation des forces musculaires permettant de générer le 
mouvement observé : simulations 
Le principe consiste à trouver les motifs d'excitation (ou les motifs de force musculaire, si les 
modèles n'incluent pas les propriétés dynamiques des muscles) qui permettent de générer un certain 
mouvement. Les mesures EMG sont rarement utilisées comme entrée d'excitation à cause du 
manque de fidélité de ces mesures et des imprécisions des modèles musculo-squelettiques [37]. 
Deux approches peuvent être utilisées pour trouver itérativement les motifs d'excitation fournissant 
les trajectoires désirées : la première consiste à définir la tâche à modéliser tandis que la seconde 
vise à reproduire la cinématique mesurée. 
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Réeulation en fonction d'une tâche donnée 
Cette méthode consiste à définir la tâche à accomplir. L'algorithme calcule les forces musculaires 
satisfaisant ces contraintes. La validité du modèle est alors estimée en comparant les trajectoires 
obtenues (cinétique, cinématique, motifs d'excitation) avec les mesures enregistrées sur un sujet 
effectuant la tâche étudiée. 
Anderson et Pandy (Andersen et Pandy, 2001, cité de [9]) obtiennent de bons résultats en excitant 
les muscles de manière à minimiser l'énergie métabolique consommée par unité de distance 
parcourue. 
Dans le domaine de la modélisation du rachis, Pomero [16] propose de réguler l'activation 
musculaire de manière à minimiser la contrainte intervertébrale. Ainsi, le principe consiste à activer 
un muscle en fonction de la nécessité de minimiser cette contrainte (cisaillement, compression, 
torsion, flexion) et de la capacité du muscle à la diminuer. La demande de régulation de la 
contrainte dépend du rapport entre la contrainte intervertébrale calculée et son seuil maximal 
admissible (issu de la littérature). La capacité d'un muscle à contrer les différentes composantes du 
chargement intervertébral est calculée à partir de l'orientation et de la position du muscle. 
L'activation des muscles antagonistes est calculée à partir de celle des muscles agonistes, du degré 
d'antagonisme entre les différents muscles, du degré d'antagonisme de l'articulation et de la 
réponse des muscles antagonistes à la demande d'activation. Les forces musculaires se déduisent de 
l'activation en utilisant la section transverse maximale et la force maximale de contraction des 
muscles (données d'entrée du modèle). La somme des forces musculaires permet de calculer la 
contrainte intervertébrale. Le système de régulation consiste à trouver les forces musculaires 
permettant d'obtenir des contraintes inférieures aux seuils issus de la littérature. Pomero démontre 
que ce modèle permet d'obtenir des prédictions physiologiquement réalistes et plus fortement 
corrélées aux enregistrements EMG que des modèles basés sur l'optimisation ou l'EMG. Le modèle 
est robuste, efficace d'un point de vue numérique, et polyvalent, permettant de simuler différentes 
tâches. Cependant, il s'agit d'un modèle statique n'incorporant pas le comportement dynamique des 
muscles. 
Enfin, Nozaki [38] propose de modéliser le recrutement musculaire par une technique entièrement 
mathématique de «  cosine tuning » : en traçant le niveau d'activation de 8 muscles en fonction des 
moments à la hanche et au genou, Nozaki montre que cette activation peut être modélisée par un 
plan. Ce mode de recrutement permettrait au système nerveux de minimiser la variation de position 
du point distal d'un segment au cours d'un mouvement. 
226 
Reproduire les  observations 
La seconde approche consiste à optimiser les motifs d'excitation de manière à obtenir les données 
mesurées au cours du mouvement. Neptune [28] utilise cette approche pour déterminer la 
contribution des muscles au support et à la progression du tronc au cours de la marche. Son modèle 
utilise le logiciel SIMM et comprend 15 muscles de type Hill en série avec un tendon. La géométrie 
musculaire et les caractéristiques inertielles sont issues de la littérature. La contraction musculaire 
est reprise de la formulation du modèle de Hill et l'activation est modélisée par une équation 
différentielle du premier ordre. L'excitation des muscles est modélisée comme un échelon, défini 
par l'instant de montée, l'amplitude et l'instant de descente (excepté le soléaire et les 
gastrocnémiens, qui bénéficient d'une modélisation plus fine en ajoutant différentes amplitudes 
d'excitation). Le contact avec le sol est modélise avec 30 éléments visco-élastiques indépendants. 
L'optimisation consiste à faire varier les paramètres d'excitation des muscles jusqu'à ce que la 
différence entre les données cinématiques et cinétiques calculées et expérimentales soit inférieure à 
un seuil donné. L'amplitude de l'excitation varie entre 0 et 1 tandis que les instants de montée et de 
descente varient de ± 25% par rapport aux données issues de la littérature ((Perry, 1992) cité de 
[28]). Les valeurs expérimentales sont obtenues par enregistrement de la cinématique et des forces 
au sol de la marche de 5 jeunes hommes sains. Une attention particulière doit être apportée au calcul 
des conditions initiales, que nous ne détaillons pas ici. Neptune obtient de bons résultats, chaque 
trajectoire cinétique et cinématique simulée ne différant pas de plus de deux écarts-types des 
données expérimentales. Les excitations musculaires sont semblables à celles de la littérature. 
Gerritsen [35] utilise un modèle à 7 segments, 16 muscles par jambe et un contact visco-élastique 
avec le sol. 4 modèles musculaires sont simulés : dans les trois premiers, les muscles sont de type 
Hill, avec une unité contractile en série avec une composante élastique. Selon le modèle, la 
composante contractile inclut l'une et/ou l'autre des relations force/longueur (modélisée par un 
ressort) et force/vitesse (modélisée par un amortisseur). La Figure 7 illustre l'un de ces modèles. 
Dans le quatrième modèle, des moteurs fournissent les moments articulaires (donc ne contiennent 
aucune des relations force/longueur/vitesse). Gerritsen fait varier la stimulation des muscles (début, 
amplitude, fin) de manière à optimiser les données cinématiques issues de la littérature. Il applique 
plusieurs perturbations statique (augmentation de la gravité), dynamique (impulsion verticale 
appliquée au centre de masse du tronc) et « naturelle » (impulsion horizontale appliquée au centre 
de masse du tronc et augmentation de la masse du tronc). Il en conclut que la relation 
force/longueur permet de bien résister aux perturbations statiques tandis que la relation force/vitesse 
fait face aux perturbations dynamiques. Ainsi, la prise en compte de ces deux relations est 
importante pour obtenir un système stable. 
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Figure 7 : Modèle incluant un ressort et un amortisseur. Issu de [35] 
Quelle compréhension ces modèles nous apportent-ils sur la relation entre les forces 
musculaires et la cinématique ? 
Grâce à une analyse de puissance des segments corporels, Neptune quantifie la contribution des 
muscles au support et à la progression du tronc. Ainsi, son travail permet de comprendre l'impact 
des principaux muscles sur la locomotion. Nous en présentons un bref récapitulatif : 
En début d'appui les fléchisseurs plantaires mono (soléaire) et bi (gastrocnémiens) articulaires 
supportent le tronc, freinent son avancement (surtout les gastrocnémiens) et accumulent l'énergie 
dans les tendons et aponévroses. Les quadriceps accélèrent le tronc et décélèrent la flexion du 
genou ; les vastes sont plus actifs que le droit fémoral. Les extenseurs de hanche agissent en 
synergie avec les quadriceps, mais avec une amplitude moindre. L'augmentation d'énergie au tronc 
correspond à la baisse d'énergie au genou : un transfert d'énergie a Heu. 
En milieu d'appui, les fléchisseurs plantaires agissent isométriquement en travaillant en synergie 
pour supporter le tronc dans sa progression. 
En fin d'appui, les fléchisseurs plantaires restituent l'énergie accumulée en début d'appui, 
supportent le tronc et en permettent la progression de différentes manières : le soléaire accélère le 
tronc et permet la poussée du lever du pied tandis que les gastrocnémiens accélèrent le jambe et en 
initient l'oscillation. Le droit fémoral accélère l'extension du genou et de la hanche. Il agit en 
antagoniste à l'initiation de l'oscillation par le gastrocnémien et en agoniste de l'accélération du 
tronc par le soléaire. Ainsi, en fin d'appui, on note une action en synergie du soléaire, du 
gastrocnémien et du droit fémoral pour permettre la progression du tronc : les gastrocnémiens 
génèrent l'énergie dans les jambes, et les soléaires et droit fémoral la redistribuent au tronc. 
Neptune note que la baisse d'activité du muscle soléaire ne peut pas être entièrement compensée par 
une augmentation d'activité du droit fémoral, le soléaire contribuant également à l'accélération du 
tronc vers l'avant. 
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Enfin, Neptune calcule la puissance générée par les différents muscles au cours de la marche. Il en 
ressort que les ischiojambiers, les fléchisseurs plantaires et l'extenseur uniarticulaire de la hanche 
(glutéal majeur) produisent la plus grande partie de l'énergie mécanique. Les gastrocnémiens et les 
ischiojambiers ne délivrent pas directement l'énergie au tronc. D'autres muscles (soléaires, droit 
fémoral) redistribuent l'énergie en se co-contractant ou en étant excité plus tard. 
Ainsi, au lieu de décrire globalement l'importance des moments (ex. moment fléchisseur de la 
cheville) mentionnée dans les modèles plus simples, ce modèle permet de comprendre l'origine de 
ces moments (muscles activés) et les transferts d'énergie entre les différents segments. Ceci permet 
de mieux comprendre la coordination musculaire. 
Zajac [9] énumère une série d'applications cliniques pour ces modèles : par exemple, les modèles 
musculo-squelettiques ont permis d'étudier les causes de rotation interne excessive de hanche et de 
simuler les conséquences de chirurgies visant à améliorer la locomotion (transfert de tendons, 
ostéotomies, pose de prothèses). Piazza et Delp (Piazza & Delp, 1996, cité de [9]) ont, quant à eux, 
montré que l'hyperactivité du droit fémoral résulte en une marche « à jambe raide ». 
Quelles sont les limites de ces modèles ? 
Les modèles actuels présentent de nombreuses limites. Tout d'abord, ils reposent sur des hypothèses 
simplificatrices plus ou moins fidèles à la réalité : la modélisation des propriétés des muscles, des 
articulations et de l'interaction avec le sol peut être discutée. 
Zajac note que la quantification de la contribution des différents muscles à la force de réaction au sol 
constitue un obstacle majeur à la détermination de la contribution instantanée des muscles aux 
accélérations des segments. L'auteur lance le défi de parvenir à tenir compte de l'action cumulée des 
muscles sur les différents segments au cours du temps. 
Une autre limite importante des modèles de simulations consiste dans le fait qu'ils génèrent une 
solution non unique pour reproduire la cinématique, la cinétique et l'activité musculaire d'un patient 
[9]. Cette limite provient du fait que l'on dispose d'un nombre limité de mesures. 
Par ailleurs, la plupart des modèles se basent sur des modèles génériques, mis à l'échelle à l'aide de 
quelques paramètres. Des études préliminaires [9] suggèrent que des imprécisions sur les bras de 
levier des muscles biarticulaires et les courbes force/longueur individuelles des muscles limitent la 
détermination du fonctionnement musculaire pour des tâches effectuées à vitesse modérée. Les 
modèles personnalisés pourtont foumir des données cliniques individuelles. Comme le note Zajac, 
de tels modèles commencent à voir le jour en utilisant l'imagerie médicale pour déterminer les aires 
transverses des différents muscles, les bras de levier, les paramètres inertiels, les angles de 
pennation et la géométrie osseuse. Zajac précise que ces modèles sont gourmands en temps de 
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calcul et l'incorporation de données dans ces modèles personnalisés n'est pas évidente. Ce travail 
de doctorat vise à répondre à ce besoin de modèles personnalisés facilement utilisables en clinique. 
Le fait que la validation de ces modèles ne soit que partielle constitue un obstacle majeur à leur 
utilisation clinique. Zajac souligne l'importance de mener des études de sensibilité aux paramètres 
du modèle. En effet, il est indispensable de connaître l'impact des imprécisions dues aux hypothèses 
simplificatrices sur les conclusions avancées sur la coordination musculaire. 
Outre les études de sensibilité, la validation des modèles comprend la comparaison aux données 
expérimentales ainsi que des essais de perturbation pour vérifier si le modèle répond comme le 
système réel. Cependant, les données expérimentales sur les forces internes sont limitées. Certains 
auteurs comparent leurs résultats aux enregistrements EMG. Cependant, une comparaison 
quantitative suppose l'utilisation d'une relation EMG/force musculaire. La confiance controversée 
en cette relation limite la force de cette validation. 
Pour les modèles répartissant les forces par optimisation ou réduction, les résultats obtenus avec un 
modèle peuvent être comparés à ceux d'autres modèles. Par exemple, dans le domaine du rachis, 
Pomero [39] valide son modèle en le comparant à 3 modèles de la littérature. Cependant, cette 
validation reste limitée par la confiance restreinte dans les différents modèles utilisés pour la 
validation. Une telle approche semble avant tout intéressante pour comparer des modèles très 
différents l'un de l'autre. En cas de concordance des résultats on pourra conclure quant à l'impact 
des hypothèses simplificatrices des modèles. En cas de discorde des résultats, il sera difficile de 
conclure sur la justesse de la distribution des forces des modèles, la vraie répartition restant 
inconnue. On pourra alors recourir à des considérations physiologiques pour conclure quant au 
caractère plus ou moins réaliste des résultats d'un modèle par rapport à un autre. 
Les modèles sont souvent validés par rapport à la différence du moment résultant estimé par rapport 
au moment calculé par dynamique inverse [31, 32, 40, 41]. Cette validation est limitée par deux 
aspects : tout d'abord, la précision du calcul du moment par dynamique inverse est limitée et n'est 
pas précisée dans les études. Par ailleurs, comme nous l'avons mentionné avec les modèles multi-
segmentaires simples, un moment résultant ne reflète aucunement la distribution des forces qui l'ont 
engendré. 
On peut également évaluer la pertinence clinique d'un modèle en vérifiant s'il permet de distinguer 
différentes pathologies. Ainsi, une étude sur des sujets sains et atteints d'une déficience du LCA 
permet à Doorenbosch [34] de conclure quant à la pertinence de son modèle pour différencier ces 
sujets par le niveau de cocontraction des ischiojambiers et des quadriceps. Toutefois, ce type de 
validation nécessite de nombreux essais sur une grande population. 
230 
Enfin, on pourrait foumir les moments et forces musculaires obtenus par les modèles de répartition 
en entrée des modèles de simulation, afin de vérifier la cinématique qu'ils induisent. Cependant, ceci 
est délicat puisque les modèles de simulation ne sont pas entièrement validés. D est alors difficile de 
discerner la part d'erreur provenant des modèles de simulation de celle du modèle testé. 
Malgré les limitations abordées, ces modèles nous informent sur les motifs d'excitation musculaire. 
Cependant, ils ne permettent pas de connaître le contrôle moteur qui les a engendré. Pour 
comprendre ces mécanismes, il est nécessaire de modéliser le système nerveux. La section suivante 
présente deux approches pour aborder cette modélisation. 
Comprendre la relation entre le mouvement et le contrôle neuromusculaire 
Comme nous l'avons vu avec les modèles musculaires décrits précédemment, les études 
biomécaniques étudient la réponse du système musculo-squelettique à différents motifs 
d'impulsion. Les neurosciences, quant à elles, s'appliquent à savoir comment l'activité du système 
nerveux induit le mouvement. Il est difficile d'établir la relation cause/effet entre les observations 
du mouvement et le contrôle neuromoteur, le mouvement résultant de l'interaction entre le système 
musculo-squelettique, le système nerveux et l'environnement. 
Pour avancer dans la compréhension de ces interactions, il est nécessaire de modéliser le 
mouvement, ce qui est plus ou moins complexe selon la tâche étudiée. La modélisation de la marche 
présente un intérêt clinique certain et fait l'objet de plusieurs études. Nous nous concentrons sur la 
modélisation de cette activité. 
Comment caractériser la marche d'un point de vue mécanique? Tout d'abord, le système humain est 
instable au cours de la marche, puisque le centre de masse sort de la base de support la majorité du 
cycle de marche. De plus, on ne peut pas agir directement sur le centre de pression pour imposer 
l'équilibre des différents segments. Ainsi, il est nécessaire de considérer aussi bien l'équilibre 
individuel des segments que celui du système dans son ensemble. Comme nous l'avons vu avec les 
modèles mécaniques simples, la marche peut être modélisée par des oscillateurs : le mouvement 
relatif du centre de pression par rapport au centre de masse correspond à celui d'un pendule inversé 
tandis que l'oscillation des membres se compare à un pendule couplé. Ces observations laissent 
penser que la marche est efficace d'un point de vue énergétique en utilisant la gravité et qu'elle peut 
être générée par des mécanismes nerveux relativement simples [42]. 
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Comment ces oscillations sont-elles contrôlées? Les études neurophysiologiques sur les animaux 
ont montré que le rythme du mouvement est contrôlé par un réseau de générateurs de rythme du 
système nerveux («Central pattem generators », CPG) [42, 43]. Les générateurs de la moelle 
peuvent être subdivisés en générateurs unitaires, chacun contrôlant l'activation des muscles d'une 
articulation. Cependant, les CPG ne semblent pas suffire à générer la marche. Leur interaction avec 
les informations sensorielles semble indispensable à la locomotion (études cités dans [42]). Chez 
l'homme, la présence de CPG n'a pas été démontrée expérimentalement mais différentes 
considérations théoriques (le caractère inné des premiers pas chez l'enfant et le fait que quelques 
motifs EMG caractérisent la marche) laissent penser qu'ils existent [43]. 
Pour modéliser les propriétés intégratives du système neuro-musculo-squelettique permettant la 
génération d'une marche stable, différents modèles ont été développés. Taga [43] propose une 
modélisation entièrement informatique tandis que Ogihara et Yamazaki [42] adoptent une approche 
plus physiologique. Nous présentons brièvement la première approche avant d'exposer la seconde, 
qui nous semble plus pertinente pour établir la relation entre le mouvement et le contrôle 
neuromusculaire. 
Approche informatique 
Le modèle de Taga [43] est constitué de deux systèmes : un système musculo-squelettique et un 
système nerveux. L'interaction entre ces systèmes est aussi bien locale que globale : chaque 
oscillateur nerveux reçoit non seulement l'information des segments adjacents mais aussi l'état 
global du système, caractérisé par l'angle du pendule inversé modélisant le mouvement du système 
(déterminé par le centre de pression et le centre de masse). La Figure 8 (a) représente ces 
interactions. Ces deux systèmes ayant un caractère oscillatoire, le contrôle locomoteur consiste à 
trouver un cycle stable limite permettant leur entraînement réciproque. 
Le système musculo-squelettique (Figure 8 (b) B) comprend 8 segments, 20 muscles et un contact 
visco-élastique avec le sol. La force musculaire est supposée proportionnelle au signal de sortie du 
système nerveux. Les structures passives sont modélisées par des moments limitant l'amplitude du 
mouvement. 
Le système nerveux comprend un générateur de rythme composé de 7 paires (un pour le tronc et 
trois par membre inférieur) d'oscillateurs (Figure 8 (b) A). Chaque oscillateur comprend deux 
neurones reliés par des connections inhibitrices. Ces deux neurones activent alternativement les 
muscles antagonistes. La marche est modélisée comme une séquence de 6 états (« global states »), 
caractérisés par l'angle global et le contact du pied avec le sol. Ces états modulent les connections 
entre les neurones et l'impact des informations sensorielles (celles-ci sont indirectement intégrées 
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au contrôle dans la mesure où la réponse des neurones dépend des vitesses angulaires et de l'angle 
global). Un exemple de l'activation des neurones en fonction de ces états est illustré Figure 8 (b) C. 
Les centres supérieurs du système nerveux régulent, quant à eux, le niveau d'activité des 
générateurs de rythme. Enfin, un contrôleur d'impédance permet d'assurer le maintien de la posture 
au cours de la marche en activant les muscles de manière à assurer une rigidité et une viscosité 
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Figure 8 : Modèle de la marche proposé par Taga. Modèl e général (a) et description du système nerveux (b). A : 
paires d'oscillateurs composant le générateur de rythme, B  :  système musculo-squelettique, C : exemple 
d'activation des muscles en fonction de l'état global. Issu de [43] 
Avec ce modèle Taga parvient à générer un cycle de marche stable. D'autres études [44, 45] ont 
montré que ce modèle est robuste aux perturbations mécaniques, aux chargements du tronc et aux 
irrégularités de terrain. En se référant aux travaux de Gerritsen [35], Zajac [9] note que ce modèle 
pourrait être plus robuste s'il intégrait la relation force/longueur/vitesse des muscles. 
Approche phvsiologique 
La Figure 9 présente le système proposé par Ogihara [42], dont nous soulevons les principales 
caractéristiques. 
Le système musculo-squelettique comprend 7 segments et 9 muscles, dont la force générée résulte de 
la somme de la force de l'unité contractile (fonction de la stimulation, de la longueur et de la vitesse 
de contraction) et de deux composantes visco-élastiques (ressort et amortisseur agissant en 
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Figure 9 : Modèle neuro-musculo-squelettique proposé par Ogihara. Muscles : IL iliopsoas, GM gluteus 
maximus, VA vaste, BFS courte tête du biceps fémoral, TA tibial antérieur, SO soléaire, RF droit fémoral, BFL 
longue tête du biceps fémoral, GC gastrocnémien. Issu de [42]. 
Le système nerveux est composé de plusieurs éléments du système nerveux périphérique 
(motoneurones a et propriocepteurs) et d'un générateur de rythme. Chaque muscle est innervé par 
un motoneurone a, dont la fréquence des impulsions dépend d'une variable d'état du motoneurone 
et des signaux fournis par les organes de Golgi, les fuseaux musculaires, le générateur de rythme et 
les récepteurs tactiles plantaires. 
Les fuseaux musculaires n'envoient un signal que lorsque la longueur du muscle est supérieure à la 
longueur optimale. Le signal dépend d'une variable d'état des fuseaux, de la vitesse et de 
l'amplitude de l'étirement. Le nombre de connections entre fuseaux et motoneurones est réduit de 
81 à 27 grâce à des connaissances physiologiques a priori (seuls les liens entre les muscles mono-
articulaires, leurs antagonistes et les muscles bi-articulaires synergiques sont considérés). L'effet de 
l'activité musculaire sur le poids des connections entre fuseaux et motoneurones est négligé. 
Les organes tendineux de Golgi fournissent un signal inhibiteur dépendant d'une variable d'état et de 
la tension musculaire. Ils sont supposés n'envoyer de signal qu'aux motoneurones inhibiteurs (9 
connections). 
Le générateur de rythme est modélise par des équations faisant intervenir l'état des deux neurones 
qui le composent, un terme d'auto-inhibition, une constante et l'information sensorielle. Cependant, 
Ogihara néglige ce dernier terme, justifiant cette simplification par le fait qu'il modélise la marche 
normale, automatique, sans perturbations. 
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Enfin, les récepteurs plantaires envoient un signal excitateur ou inhibiteur (selon si le membre est 
en appui ou en oscillation) aux fléchisseurs/extenseurs de la jambe. 
Les différents poids des connections du système sont déterminés grâce à un algorithme génétique 
qui minimise l'énergie musculaire dépensée par unité de distance parcourue et maximise la 
distance parcourue. Les conditions initiales sont estimées à partir de données expérimentales 
d'analyse de la marche. 
Après la phase d'apprentissage, le modèle finit par converger vers un motif de marche. La marche 
simulée correspond aux mesures expérimentales en termes de longueur de pas, de puissance, et de 
tensions musculaires (sauf pour les gastrocnémiens, l'apprentissage conduisant à l'utilisation du 
soléaire à la place du gastrocnémien). 
Quelle compréhension du lien entre le mouvement et le contrôle neuromusculaire ces 
modèles nous apportent-t-ils ? 
Le modèle de Taga démontre que la marche est générée de façon autonome ; un cycle stable 
s'installe entre l'oscillation des CPG et celle des segments. Taga note que ce modèle peut être 
utilisé pour explorer les dysfonctionnements de la marche liés au contrôle moteur. Cependant, cette 
modélisation purement informatique ne reflète pas le système réel, ce qui limite sa capacité à nous 
éclairer sur le fonctionnement physiologique des différentes structures. 
L'approche de Ogihara [42] est intéressante, puisqu'elle repose sur une modélisation biomimétique 
du contrôle neuromoteur. Tout d'abord, cette étude démontre qu'il est possible de générer la marche 
en modélisant le système musculo-squelettique et le système nerveux périphérique. Ainsi, la 
structure du système musculo-squelettique et celle du système nerveux semblent être déterminées 
pour permettre et faciliter la locomotion [42]. 
Par rapport à Taga, qui ne modélisait que les CPG, cette étude montre l'importance des différentes 
informations sensorielles pour la génération du mouvement. En effet, en analysant la contribution 
des différents signaux à la génération de l'excitation (foumie par les motoneurones), Ogihara 
remarque que l'alternance de flexion et d'extension (foumie par les CPG) ne suffirait pas à elle 
seule à générer le mouvement. Les fuseaux musculaires influencent grandement la réponse des 
motoneurones, si bien que Ogihara émet l'hypothèse que l'information sur l'élongation des muscles 
commande la locomotion. De plus, Ogihara souligne l'importance des muscles bi-articulaires, qui 
permettent non seulement un couplage mécanique du mouvement de deux articulations mais 
apportent également de l'information supplémentaire sur le mouvement de deux articulations 
adjacentes grâce à leurs fuseaux musculaires. En revanche, les organes de Golgi semblent jouer un 
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rôle négligeable dans le contrôle de la marche normale. Zajac [9] suppose que ceci est dû au fait que 
dans ce modèle les organes de Golgi ne peuvent qu'exercer une action inhibitrice et non excitatrice. 
Par ailleurs, l'information des récepteurs tactiles plantaires semble importante pour le maintien de la 
posture et pour la propulsion du corps. Ogihara remarque que le système vestibulaire ne semble pas 
indispensable à la locomotion, les fuseaux des muscles de la hanche fournissant l'information sur la 
position du tronc. Cependant, le système serait probablement plus robuste et convergerait plus 
facilement en intégrant l'information vestibulaire. Enfin, suite à des études de robustesse du 
modèle aux perturbations, Ogihara note l'importance de moduler le signal des générateurs de rythme 
par les informations sensorielles pour obtenir un système robuste. 
Quelles sont les limites de ces modèles ? 
Comme il a été mentionné précédemment, le modèle de Taga ne fournit qu'une compréhension 
limitée du lien entre le mouvement et le contrôle neuromoteur, son modèle étant purement 
informatique et peu fidèle à la réalité (entre autres, il est limité au plan sagittal ; la dynamique des 
muscles et les propriocepteurs sont négligés). Le modèle de Ogihara est plus physiologique mais est 
limité au plan sagittal, ce qui, d'après l'étude de Lloyd [14], peut avoir un grand impact sur les 
forces musculaires estimées. De plus, seuls 9 groupes musculaires sont modélisés (d'après Lloyd, au 
moins 47 muscles doivent être pris en compte). 
Par ailleurs, le système ne converge pas systématiquement vers une marche stable. Ogihara suppose 
que ceci est dû à la grande quantité de paramètres à déterminer et conclut que le système 
d'apprentissage n'est pas reproductible. Une modélisation du système vestibulaire et l'intégration 
de l'information sensorielle pour moduler le signal des générateurs de rythme permettraient 
d'améliorer la robustesse du système. 
Ogihara remarque que son modèle est moins robuste aux perturbations que celui de Taga, ce qu'il 
impute en partie à la différence d'entraînement des modèles et au fait que dans son système l'orteil 
ne se soulève que faiblement du sol pour minimiser le coût énergétique. Or ce comportement 
correspond à la marche normale. Ainsi, le contrôle neuromoteur permettant une marche robuste aux 
perturbations ne peut pas s'expliquer par la seule existence d'un cycle limite stable. Pour obtenir un 
modèle générant une locomotion robuste et flexible, un contrôle volontaire doit être intégré. 
Enfin, la validation de ces systèmes reste problématique, les données expérimentales étant limitées. 
Cette difficulté, soulevée avec les modèles musculaires, est encore plus marquée pour les modèles 
du système nerveux, aucun signal physiologique du système nerveux n'étant directement accessible 
à la mesure au cours de la marche. La comparaison des motifs musculaires obtenus aux données 
expérimentales permet une première validation. De plus, la représentation des données du 
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mouvement des différents segments dans le plan de phase permet d'illustrer les caractéristiques du 
cycle limite attracteur de la marche (Clark, 1993, cité de [43]). Ces représentations permettent de 
visualiser la capacité des systèmes à atteindre un cycle stable. Cependant, comme le note Taga, la 
validation rigoureuse des modèles du système nerveux reste une question ouverte. 
Conclusion 
L'établissement des relations ente les observations accessibles à la mesure et le fonctionnement 
interne du genou est essentielle à la compréhension des pathologies de cette articulation et à la mise 
en place de traitements appropriés. Ce travail a présenté et discuté des travaux de la littérature 
visant à mieux comprendre le lien entre les observations issues de l'analyse du mouvement et les 
facteurs géométriques, biomécaniques et neuromoteurs. D en ressort qu'une analyse précise de la 
géométrie des surfaces articulaires permet de comprendre comment la courbure des condyles 
fémoraux, la concavité/convexité, l'éminence intercondylienne et la pente antérieure des plateaux 
tibiaux influencent le roulement et le glissement des surfaces articulaires. Cependant, cette 
géométrie est difficilement accessible à la mesure. Dans la plupart des études, les articulations sont 
modélisées comme des charnières ou des rotules, alors que les travaux de Glitsch [15] soulèvent 
l'importance d'une modélisation plus précise de la géométrie des articulations. De plus, il est à 
mentionner que d'autres facteurs géométriques tels que la morphologie du patient (influençant les 
caractéristiques inertielles de ses membres), la position des centres articulaires ou encore les bras de 
levier des muscles ont un impact sur les chargements articulaires qui caractérisent le 
fonctionnement du genou. 
Pour mieux comprendre l'origine et l'évolution de diverses dégénérescences articulaires ou encore 
pour concevoir des prothèses, il est important de connaître le lien entre le mouvement et les 
chargements qu'il induit dans les différentes structures. Ainsi, divers modèles ont été développés : 
les modèles multi-segmentaires permettent de calculer les moments résultants aux articulations. Ces 
modèles ont permis de formuler des hypothèses quant à l'importance des différents groupes 
musculaires au cours de la marche. Cependant, un moment résultant ne reflète aucunement la 
contribution des différentes structures musculaires et intra-articulaires. Ainsi, des modèles 
musculaires ont été développés pour répartir les efforts articulaires en leurs différentes 
composantes. De par le grand nombre d'inconnues et le faible nombre de données, diverses 
techniques, telles que la réduction ou l'optimisation, ont été proposées pour permettre la répartition 
des forces. L'utilisation de signaux EMG a également permis à certains auteurs de définir la 
contribution des principaux groupes musculaires au mouvement. Ces modèles sont toutefois limités 
par les hypothèses simplificatrices sur lesquelles ils reposent : la modélisation des articulations, de 
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la géométrie et du comportement dynamique des muscles et des autres tissus mous, ainsi que les 
critères définis pour répartir les forces musculaires (minimisation d'une fonction coût, négligence 
de la plupart des structures, relation EMG/force musculaire) sont discutables. Par ailleurs, afin de 
mieux comprendre comment les motifs musculaires engendrent le mouvement, diverses études de 
simulation ont été menées. Elles ont permis de déterminer le rôle des fléchisseurs plantaires, des 
quadriceps et des ischiojambiers au cours du cycle de marche. L'action synergique des muscles 
pour permettre les transferts d'énergie intersegmentaires et finalement la progression et le support 
du tronc a ainsi pu être comprise. Cependant, la validation des modèles reste problématique, peu de 
paramètres étant accessibles à la mesure. 
Enfin, les muscles étant contrôlés par le système nerveux, une compréhension du mouvement 
nécessite la modélisation de l'ensemble du système neuro-musculo-squelettique. Deux approches, 
informatique et physiologique, ont été présentées. L'approche mathématique a permis de montrer 
que la marche peut être générée par entraînement réciproque des systèmes oscillatoires musculo-
squelettique et nerveux. L'approche physiologique nous semble intéressante, dans la mesure où  elle 
cherche à modéliser les différents éléments du système nerveux et du système musculo-
squelettique. Cette approche a, par exemple, permis de mettre en évidence l'importance de 
l'interaction entre les générateurs de rythme et les fuseaux musculaires pour la locomotion. La 
confiance en ces modèles reste toutefois limitée par la difficulté à les valider. 
Enfin, tous ces modèles supposent que la marche est entièrement automatique. Leur manque de 
robustesse aux perturbations conduit les auteurs à évoquer l'intégration d'un contrôle volontaire du 
mouvement. Avant de franchir cette étape complexe, il semble raisonnable d'améliorer la fidélité 
physiologique des modèles existants pour comprendre la locomotion autonome. 
Comme suggéré par de nombreux auteurs, la personnalisation des modèles est importante. De plus, 
il semble intéressant d'associer divers modèles proposés dans la littérature : par exemple, les 
modèles physiologiques musculaires et nerveux proposés par Lloyd [14] et Ogihara [42] ainsi que la 
méthode de modélisation personnalisée de la géométrie et de l'activation musculaire mise en place 
par Pomero [29], pourraient être intégrés en un modèle musculaire personnalisé du genou. Comme 
pour l'ensemble des modèles exposés, sa validation reste problématique. A terme, un tel modèle 
permettra de comprendre les relations entre la géométrie articulaire et musculaire d'un patient, les 
chargements de ses surfaces articulaires et les forces musculaires exercées au cours de la marche. 
Les stratégies adoptées par le système neuromusculaire pour générer une telle marche pourront 
alors être appréhendées. 
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Annexe 2  : Paramètres inertiels  personnalisés 
Calcul des paramètres inertiels personnalisés 
Le calcul des paramètres inertiel s d'un segment se fait selon les étapes suivantes : 
Identification de s point s e t contour s nécessaire s à  l a reconstructio n de s o s e t d e l'envelopp e extern e (cf . 
annexe 7) 
Exportation de l'obje t wr l des os entiers e t de l'enveloppe extern e 
Fermeture des volumes de l'enveloppe extern e 
Ceci s e fai t e n ajoutan t le s barycentre s d u pla n dista l e t proxima l à  l'obje t e t e n créan t le s polygone s 
contenant deu x noeud s adjacents su r le contour dista l (proximal ) e t le barycentre. 
Pour l e segmen t cuiss e uniquemen t :  découpe du  fémur au  nivea u d e l a tête fémorale . L e fémur coup é es t 
utilisé au moment du calcul du volume des tissus mous . 
Calcul d u volume , d e l a masse , d e l a position d u centre d e mass e e t de s moment s d'inerti e d e l'envelopp e 
externe e t des os 
Ce calcul utilise l'algorithm e fourn i par Mirtich (Mirtich 1996 ) sur le s intégrations volumiques . 
Calcul des paramètre s inertiel s de s segments dan s l e repère EO S 
Calcul des repère s lié s aux os 
Calcul des paramètre s inertiel s dans le repère li é aux o s 
Sauvegarde de s paramètres inertiel s dans u n fichier .tx t 
Les programmes Matla b associés à  ces calculs sont résumé s sur la figure ci-dessous . 















Figure 1 0 :  Programmes Matla b utilisés pour l e calcul des paramètres inertiel s personnalisé s 
Exemple de fichier .bsp 
Ce paragraphe fournit un exemple de fichier .bsp, utilisé pour intégrer les BSP personnalisés dans 
les calculs cinétiques. 
% Paramètre s anthropométrique s personnalise s d u suje t LCAD00 3 exprime s dan s Rsegmen t proch e d u 
repère fonctionnel VICON 
% obtenus par calcul de volume des structures reconstruites sous IdefX 
% exprimes dans le repère segment du fémur, du tibia, du pied 
%ATTENTION : axes différents des axes du repère lié aux corps rigides... 
%definitions des segments :  issues de de Leva, 1996 (cf . Zatsiosrky) 
% CENTRE DE MASSE : en % de la longueur du segment 
% INERTIE :  1/(Massesegment*Lsegment )^ 
% MASSE : masseSegment/masse du sujet 
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SEGMENT Cuisse (Tèt e Fémorale-Milieu des épicondyles (bille s pointes sous IdfefX)) 
%axe y.  :  LM 
% axe Y : PA 
%axe Z : PD (longitudinal ) 
CENTRE DE MASSE 
-0.015353 0.017049 0.43521 2 0 
INERTIE 
0.097895 0.00137 2 -0.00602 1 0 
0.001372 0.094423 -0.00511 2 0 





SEGMENT Jambe Fonctionnel (milie u des malléoles - milieu des épicondyles) 
%axe X : LM 
% axe Y : PA 
%axe Z : PD (longitudinal ) 
CENTRE DE MASSE 
-0.000646 -0.096850 0.431192 0 
INERTIE 
0.062741 0.00076 0 -0.00402 9 0 
0.000760 0.061415 0.00678 9 0 
-0.004029 0.006789 0.010988 0 






%axe X : LM 
% axe Y : PA = longitudinal du pied 
%axe Z ; vertical 
CENTRE DE MASSE 
-0.052575 0.185268 0.12321 8 0 
INERTIE 
0.052032 0.008498 0.00174 5 0 
0.008498 0.013511 -0.00104 8 0 
0.001745 -0.00104 8 0.055570 0 






Résultats complémentaires de l'étude de reproductibilité 
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Figure 11: BSP du pied, de la jambe et de la cuisse, obtenus sur les sujets de l'étude de reproductibilité : 
moyenne (écart type) des BSP personnalisés et écart (moyenne, IC95% et max) entre les BSP personnalisés et les 
BSP de de Leva (L'axe médio-latéral étant orienté différemment pour un membre droit (vers l'externe) ou 
gauche (vers l'interne), nous prenons l'opposé des valeurs CMz, Ixz et lyz pour les membres gauches, afin de 
pouvoir comparer la position du CM entre les différents membres.) 
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Annexe 3 : Formulaire de  consentement utilisé pour les sujets sains 
Analyse des effets d'une rupture et de différentes reconstructions chirurgicales du ligament 
croisé antérieur sur la fonction sensorimotrice du genou 
Volet complémentaire : Modélisation personnalisée du membre inférieur 
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1. Préambule 
Vous êtes invité à participer à un volet complémentaire du projet de recherche sur la fonction 
sensorimotrice du genou ayant une déficience au ligament croisé antérieur (LCA) avant et après 
traitement chirurgical (désigné comme « étude principale » tout au long du formulaire). Ce volet 
complémentaire (désigné comme « l'étude » ou « le projet » tout au long du formulaire) vise à 
mettre en place un modèle personnalisé de votre membre inférieur afin de tenir compte de votre 
morphologie dans les calculs mécaniques et d'étudier l'activation de vos muscles au cours de la 
marche. Pour pouvoir participer à cette étude, vous devez au préalable avoir consenti à participer à 
l'étude principale en en signant le formulaire de consentement. Avant d'accepter de participer à ce 
projet, veuillez prendre le temps de lire et de comprendre les renseignements qui suivent. N'hésitez 
aucunement à nous poser toutes les questions que soulève la lecture de ce formulaire. 11 nous fera 
plaisir de répondre à vos interrogations. 
2. Nature et objectifs de Tétude : 
Vous êtes invité à participer au projet car vous appartenez au groupe contrôle de l'étude principale. 
Au total 10 sujets sains et 10 sujets en attente d'une reconstruction ligamentaire seront recrutés pour 
participer à cette étude. Le projet doit se terminer en juin 2007. 
Cette étude comporte 2 objectifs : 
1. Personnaliser les modèles biomécaniques utilisés pour le calcul des paramètres 
biomécaniques au niveau des articulations de la cheville, du genou et de la hanche. 
2. Élaborer un modèle musculaire personnalisé du genou. 
3. Déroulement de l'étude et méthodes utilisées 
Votre participation à ce projet implique deux examens radiologiques supplémentaires : 
(1) une paire de radiographies face/profil avec le système de radiographie basse dose EOS , 
présenté ci-après. 
(2) un examen d'imagerie par résonance magnétique de votre membre inférieur. 
Les deux examens seront effectués au département de radiologie de l'Hôpital Notre-Dame du 
Centre Hospitalier de l'Université de Montréal. 
RADIOGRAPHIE FACE/PROFIL  (durée avvroximative  20  minutes) 
Informations relative s à l'appareil d'imageri e utilis é 
Le système de radiographie EOS" (Biospace Intruments) est un outil de recherche clinique 
innovant, qui permet d'acquérir simultanément des radiographies numériques face et profil avec une 
dose d'irradiation dix fois plus faible que les appareils standards. Le système utilisé pour cette étude 
est le premier système installé en site hospitalier et satisfait toutes les nonnes canadiennes pour son 
utilisation en recherche clinique. 
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Figure 12 : Système EOS'^^, Laboratoire de biomécanique CNRS-ENSAM Paris,  France (coll. Biospace, LIO) 
Déroulement de l'examen 
Vous serez invité à vous habiller en sous-vêtement et en T-shirt. Quelques marqueurs (petites 
boules) seront collés à la surface de votre peau. Ces marqueurs ne seront retirés qu'après 
l'évaluation biomécanique. Vous prendrez place dans la cabine EOS® (cf Figure 12), où vous serez 
posidonné de manière à être parallèle à l'un des panneaux détecteurs et perpendiculaire à l'autre. 
Vous devrez maintenir une position stable et confortable pendant environ 5 minutes sans bouger. 
L'ensemble de votre corps (de la tête aux pieds) sera radiographié. 
Cet examen dure environ 20 minutes, dont 15 sont consacrées à votre préparation et installation 
dans la cabine. 
Pertinence de l'examen 
Cet examen permet une reconstruction tridimensionnelle de vos os et de votre enveloppe externe 
(surface de votre corps) grâce aux logiciels développés dans les laboratoires. La connaissance de 
cette géométrie permet d'améliorer la précision des modèles utilisés pour calculer les chargements 
que subissent vos articulations au cours de la marche. 
IMAGERIE PAR RÉSONANCE MAGNÉTIQUE  (IRM)  (durée  avvroximative  Ih) 
Informations relative s à l'appareil d'imageri e utilis é 
L'examen par résonance magnétique donne des images de grande qualité du corps, permettant entre 
autres d'identifier les différents groupes musculaires. Cette technique utilise un champ magnétique 
intense crée par un aimant. La réaction des tissus à ce champ est enregistrée et nous renseigne sur la 
composition du segment corporel étudié. 
Déroulement de l'exame n 
Vous serez invité à vous habiller en sous-vêtement et en T-shirt. Vous serez allongé sur un matelas 
qui sera lentement glissé dans un grand tube. Ce tube est ouvert à ses deux extrémités, bien aéré et 
éclairé. En cas de besoin, vous pourrez appeler un technicien grâce à un interphone. Afin de limiter 
l'inconfort dû au bruit de l'appareil, vous serez invité à porter des écouteurs ou des bouchons 
protecteurs dans vos oreilles. Votre membre inférieur sera installé confortablement de manière à 
vous permettre de maintenir une position immobile pendant l'acquisition, qui durera environ 30 
minutes. Aucune substance ne vous sera injectée. 
Pertinence de l'exame n 
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Les images acquises permettront d'identifier les différents groupes musculaires de votre membre 
inférieur. Cette information permettra d'établir un modèle musculaire personnalisé. Ce modèle 
utilisera également les résultats issus de l'évaluation de votre force musculaire, effectuée au cours 
de l'étude principale. Le modèle musculaire personnalisé permettra d'analyser le fonctionnement de 
vos muscles et d'en tenir compte dans l'évaluation des chargements subis par vos articulations au 
cours de la marche. 
4. Risques, effets secondaires et désagrémen t 
RADIOGRAPHIE BIPLANE 
Différentes études préalables et mesures ont montré que l'irradiation foumie par l'acquisition 
radiographique est très faible. Il n'y a donc aucun risque prévisible. 
IMAGERIE PAR RÉSONANCE  MAGNÉTIOUE  (IRM) 
Le questionnaire préliminaire auquel vous avez répondu lors du recrutement a permis de vérifier 
que vous ne présentiez aucune contre-indication pour un examen d'IRM. Selon les connaissances 
actuelles, comme vous ne présentez aucune contre-indication, votre participation à un examen 
d'IRM ne comporte aucun risque médical. La vérification rigoureuse de la présence de contre-
indication sera assumée par Viviane Khoury, radiologue au CHUM. 
Le bruit généré par l'appareil ainsi que le fait de devoir rester immobile pendant l'examen 
pourraient entraîner un certain inconfort. De plus, vous pourriez ressentir une certaine anxiété ou 
une sensation de claustrophobie. 
5. Inconvénients personnel s 
Le fait de devoir rester en sous-vêtements durant les examens pourrait occasionner une certaine 
gêne. 
Le déplacement de votre domicile aux sites de recherche et la durée des examens peuvent 
représenter un inconvénient. Il est à noter que l'examen d'IRM sera effectué en fin de semaine. 
L'examen EOS sera, quant à lui, effectué juste avant l'évaluation biomécanique de l'étude 
principale. 
6. Bénéfices e t avantages de la recherche 
À ce stade du développement de nos connaissances, vous ne retirez aucun bénéfice direct de votre 
participation à cette étude. Vous aurez toutefois la satisfaction d'avoir contribué à l'avancement des 
connaissances scientifiques. 
7. Indemnité compensatoir e 
La participation à ce projet de recherche vous donne droit à une compensation financière maximum 
de 40$ (20$ vous sera remis lors de chacun des examens) afin de vous dédommager de vos frais de 
déplacement. Si vous décidez de vous retirer de l'étude avant qu'elle ne soit complétée, vous 
recevrez un montant proportionnel à votre participation. 
8. Confidentialit é 
Tous les renseignements recueillis à votre sujet au cours de l'étude demeureront strictement 
confidentiels, dans les limites prévues par la loi, et vous ne serez identifié(e) que par un code. 
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Aucune publication ou communication scientifique résultant de cette étude ne renfermera quoi que 
ce soit qui puisse permettre de vous identifier. 
Cependant, à des fins de contrôle du projet de recherche, votre dossier pourra être consulté par une 
personne mandatée par le comité d'éthique de la recherche de l'Hôpital du Sacré-Cœur, du CRIR, 
du CHUM, de l'ÉTS ou un autre organisme autorisé. Tous adhèrent à une politique de stricte 
confidentialité. Seules les personnes autorisées auront accès aux informations confidentielles. Elles 
seront conservées sous clé au Laboratoire de recherche en imagerie et orthopédie durant une période 
de 10 ans, par après, les données seront anonymisées. Néanmoins, avec un consentement 
spécifique, vos données pourraient éventuellement être réutilisées sous forme dénominalisée ou 
anonymisées dans une banque de données sur les mouvements du genou ou dans une étude 
ultérieure portant sur l'évaluation fonctionnelle du genou qui aura été approuvée par un Comité 
d'éthique de la recherche. La banque de données sera propriété conjointe du CHUM et de l'ÉTS et 
sera gérée par J. A. de Guise, professeur à l'ÉTS et chercheur associé au CHUM. 
9. Indemnisation 
Si vous deviez subir quelque préjudice que ce soit par suite à toute procédure reliée à l'étude, vous 
recevrez tous les soins médicaux nécessaires, sans frais de votre part. Toutefois, ceci ne vous 
empêche nullement d'exercer un recours légal en cas de faute reprochée à toute personne impliquée 
dans l'étude. 
En acceptant de participer à cette étude, vous ne renoncez à aucun de vos droits ni libérez les 
chercheurs ou les établissements impliqués de leurs responsabilités légales et professionnelles. 
10. Participation volontair e et retrai t de l'étud e 
Votre participation à cette étude est volontaire. Vous êtes donc libre de refuser d'y participer. 
Vous pouvez également vous retirer de l'étude à n'importe quel moment, sans avoir à donner de 
raisons, en faisant connaître votre décision au chercheur ou à l'un des membres de l'équipe de 
recherche. Toute nouvelle connaissance acquise durant le déroulement de l'étude qui pourrait 
affecter votre décision de continuer d'y participer vous sera communiquée sans délai. Le chercheur 
responsable de l'étude peut aussi décider de vous retirer de l'étude sans votre consentement si vous 
ne respectez plus les critères d'inclusion de l'étude. 
11. Personnes ressource s 
Si vous avez des questions au sujet de cette étude, s'il survient un incident quelconque ou si vous 
désirez vous retirer de l'étude, vous pouvez contacter en tout temps Ingrid Siidhoff au laboratoire de 
recherche en imagerie et orthopédie (LIO) de l'hôpital Notre-Dame au (514) 890-8000 # 28723 ou à 
l'adresse électronique ingrid.sudhoff(getsmtl.ca. 
Si vous voulez poser des questions à un professionnel ou à un chercheur qui n'est pas impliqué 
dans cette étude, vous pouvez communiquer avec le Dr Gilles Soûlez, MD (514)890-8000 
poste 26522. 
Si vous avez des questions à poser concernant vos droits en tant que sujet de recherche, ou si vous 
avez des plaintes ou commentaires à formuler, vous pouvez communiquer avec : 
o la direction générale de l'hôpital du Sacré-coeur de Montréal, au (514) 338-2222, 
poste 3581 
o Me Anik Nolet, coordonnatrice à l'éthique du CRIR au (514) 527-4527 poste 2649 
ou par courriel à l'adresse suivante : anolet.crir@gouv.qc.ca 




La nature de l'étude, les procédés à utiliser, les risques et les bénéfices que comporte ma 
participation à cette étude ainsi que le caractère confidentiel des informations qui seront recueillies 
au cours de l'étude m'ont été expliqués. 
J'ai eu l'occasion de poser toutes mes questions concernant les différents aspects de l'étude et on y 
a répondu à ma satisfaction. 
Je reconnais qu'on m'a laissé le temps voulu pour prendre ma décision. 
J'accepte volontairement de participer à cette étude. Je demeure libre de m'en retirer en tout temps 
sans que cela ne nuise aux relations avec mon médecin et les autres intervenants et sans préjudice 
d'aucune sorte. 
Je recevrai une copie signée de ce formulaire d'information et de consentement. 
Nom du sujet Signature du sujet Date 
(en lettres moulées) 
Nom du chercheur ou Signature Date 
de son représentant 
(en lettres moulées) 
Nom du témoin Signature Date 
(en lettres moulées) 
Autorisation supplémentaire : 
n Je suis conscient que la participation à cette étude complémentaire ne peut se faire que si je 
participe à l'étude principale, dont j 'ai pris connaissance et signé le formulaire de 
consentement. 
Signature : Date : 
D J'accepte également que les données accumulées lors de cette étude pourraient être inséré dans 
une banque de données pour être réutilisées dans des études futures et/ou connexes par d'autres 
chercheurs associés qui auront été approuvées par un Comité d'éthique de la recherche. 
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Adaptation du repère fonctionnel pour le calcul des paramètres inertiels 
Pour l e calcul des BS P de s sujet s LCA , un repèr e proch e du  repèr e fonctionne l a  été construi t comm e sui t : 
le centr e d e l a têt e fémoai e (CTF) , le s marqueur s placé s su r le s épicondyle s e t su r le s malléole s on t ét é 
reconstruits sous IdefX . 
Fémur 
Origine :  milieu des épicondyle s 
Note :  dans l a définition du  repèr e fonctionne l du  genou, ce centre es t projet é su r l'ax e de flexion moye n du 
genou. Nou s avon s évalu é l'écar t entr e l e centr e projet é e t l e centr e no n projet é e t obten u u n faibl e écar t 
(largement inférieu r a u mm pour le s 5 sujets évalués, ce qui paraît extrêmement faible) . 
ZfoncFemur (proximo-distal ) :  relie le CTF à l'origine, dirig é vers le centre geno u 
XfoncFemur (ML) ; projection d e l a ligne transcondylienne (centr e de s sphères modélisan t le s condyles) su r 
le plan orthogonal à  Zfonctionne l 
Note :  la lign e transcondylienn e a  été préféré e à  l a lign e joignant le s marqueur s placé s su r le s épicondyle s 
car ell e semble moin s sensible au x erreurs de reconstruction . 
YfoncFemur (PA ) :  ZfoncFemu r x  XfoncFemur, dirigé vers l'avan t 
Tibia 
Origine :  milieu des épicondyle s 
ZfoncTIbia :  reli e l e centr e geno u au  centr e d e l a chevill e (milie u de s malléoles) , dirig é ver s l e centr e 
cheville 
XfoncTibia :  YfoncFemur x  ZfoncTibia 
YfoncTibia ;  ZfoncTibi a x  XfoncTibia: proche de l'axe AP du fémur (c f définition du repère fonctionnel ) 
Pied 
Origine :  milieu des, malléole s 
Axes ;  identiques au x axes du repère tibia 
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Annexe 5  : Reconstruction du  tibia distal et de l'enveloppe externe 
Cette annex e fourni t de s information s complémentaire s a u sujet d e l a reconstructio n d u tibi a dista l e t de 
l'enveloppe externe par le logiciel IdefX®. 
Reconstruction du tibia distal 
Étapes de la reconstruction 
Des contours et points anatomiques caractéristiques ont été définis sur le tibia distal en collaboration avec 
Viviane Khoury, radiologue au CHUM Notre-Dame, Montréal (cf section 2). 
Un modèle d e référence a  été construi t à  parti r d e coupes scanne r (P . Vasquez) pui s divis é e n régions 
correspondant aux contours à identifier. En effet, chaque contour doit appartenir à une région spécifique, de 
manière à ce que l'algorithme n e confonde pas les différents contours . Cette régionalisatio n se fait à  l'aide 
du logiciel RegionX®, développé par les laboratoires. La figure ci-dessous illustre ces régions. 
Les points anatomiques on t été identifiés sur l e modèle de référence. Ils permettent u n recalage grossier 
initial de l'os à partir des points identifiés sur les radiographies. 
La descriptio n de s point s e t contour s à  identifie r ains i qu e l a gestio n de s fichier s nécessaire s à  cett e 
reconstruction sont précisées en annexe 5. 
Pour l a diaphyse, 4  région s on t ét é définies (antérieure , postérieure , médiale , latérale) . 20 points on t été 
définis sur les extrémités proximale et distale de la diaphyse, ces mêmes points étant définis sur l'extrémit é 
distale du tibia proxima l et l'extrémité proximal e du tibia distal . Ceci permet d'assure r l e lien entre les trois 
parties du tibia. 
Figure 13 : Reconstruction du tibia distal : (a) Identification des points et contours, (b) régions et (c) points 3D 
définis sur le modèle de référence 
Points et contours à numériser 
La reconstruction du tibia distal par IdefX nécessite une identification manuelle de points et contours sur les 
radiographies. 
SommetJnt_dist (1) : Sommet distal de la malléole interne 
Sommet_ext_dist (2) : Sommet extern e antérieur du tibia distal . I l correspond à  la proéminence extern e la 
plus marqué e sur l e tibia distal . Bien visible en vue AP, il est parfois difficil e à  voir su r l a vue latérale . On 
pourra alors s'aider de la ligne épipolaire et du modèle générique (mode formation ->visua!iser le s modèles 
génériques -> tibiaDist), que l'on oriente d'une façon similaire aux radiographies (e n s'aidant d e la position 
de la malléole interne, par exemple). 
VueAP 
Diaphyse_externe (3) : numériser jusqu'à l'extrémité. 
Diaphysejnterne (4) : numériser jusqu'à l'extrémité. 





Malleolejnt (7) : Malléole interne 
Surface_artic_dist_centrale (8) :  Surfac e articulair e 
distale. Correspon d a u creu x entr e le s partie s 
antérieure e t postérieur e d e l a surfac e articulaire . 
(Ligne la plus blanche de la surface articulaire.) 
Surface_artic_dist_lat (9 ) : Contou r latéra l d u tibi a 
distal 
Eventuellement (Rarement  visibles)  : 
Surface_artic_dist_ant (10 ) : Contour antérieur de la 
surface articulaire. 
Surface_artic_dist_post (11) : Contou r postérieu r de 
la surface articulaire. 
Diaphyse_posterieure (6) numérise r 
jusqu'à l'extrémité. 
Malleolejnt (7 ) : Malléole interne 
Surface_artic_dist_centrale (8) :  Surfac e 
articulaire distale . Correspon d a u creu x 
entre le s parties antérieur e e t postérieure 
de l a surfac e articulaire . (Lign e l a plu s 
blanche de la surface articulaire.) 
Surface_artic_dlst_ant (10 ) : Contou r 
antérieur de la surface articulaire 
Surface_artlc_dlst_post (11) : Contou r 
postérieur de la surface articulaire 
Figure 14 : Points et contours à numériser sur le tibia distal 
Gestion des Fichiers pour la reconstruction 
La gestion des fichiers se fait par divers fichiers de configuration (;cfg). Ces fichiers indiquent l'emplacemen t 
des différents types de fichiers nécessaires à la reconstruction : 
La gamme des points et contours à numériser figure dans un fichier spécifique (Ml.o2), qui permet leur saisie 
par l'interface d u logiciel IdefX® . Les contours et points numérisés sous IdefX figurent dans le fichier .num. 
Une fois le modèle de référence (reconstrui t à partir de coupes scanner) lissé, les régions sont définies sous 
le logicie l RegionX ® et enregistrées dan s un fichie r .ddr . Les points de référence identifié s sur ce modèle 
générique avec le logiciel VodK® sont stockés dans un fichier .ort . Le fichier .da t regrouppe l'ensemble des 
informations relatives au modèle générique. 
La figure ci-dessou s résum e les différents fichier s (case s carrés ) ains i que les logiciels utilisé s pou r les 
obtenir (cases ovales). 
riîgionulisalion 
Contours cl points 
MoeJèlc 3D 




Figure 15 : Fichiers nécessaires à la reconstruction 
Validation 
La reconstruction du tibia dista l dure environ 5 minutes. La précision des reconstruction s a été validée à 
l'aide d e 6 ensemble s d'o s secs ayan t ét é radiographiés e t scannés . L a reconstruction effectué e par 
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l'algorithme a  été comparée à  la reconstruction effectué e sou s sliceOmatic® à  parti r de s coupe s CT-sca n 
grâce à un programme développé au LBM (comp2001). 
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Reconstruction de l'enveloppe externe 
Préambule : Définition des plans de segmentation 
3 plans sont définis [1] pour segmenter la cuisse, la jambe et le pied: 
Figure 16 : Plans de segmentation de la hanche (a), du genou (b) et de la cheville (c) selon Clarys, 1986 
(représentés en traits gras. En pointillés, la segmentation utilisée par Clauser, 1969 est indiquée). Adapté de [1]. 
Hanche : La coupe s'effectue l e long du ligament iguina l (de l'épine iliaqu e antéro-supérieure a u tubercule 
du pubis) . L e plan contourne l e pubi s intérieurement , long e l e pl i des fessier s e t remont e jusqu'à l'épin e 
iliaque postéro-supérieure. 
Genou : la coupe s'effectu e a u milieu de l a cavité articulaire . L a patella appartien t don c entièremen t à  la 
cuisse. 
Cheville : La coupe s'effectu e selo n un e surface e n sinusoïde , passant distalemen t à  la malléole interne , 
contournant le talus et finissant distalement à la malléole latérale. 
Pour s'approcher l e plus possible de la définition de ces plans, 4 points ont été définis au niveau de chaque 
articulation. Une interpolation permet ensuite de définir 40 autres points [2]. Les points doivent être identifiés 
sur l'enveloppe externe sur les 2 vues. 
La forme a priori de l'enveloppe extern e (i.e. du modèle générique utilisé pour la reconstruction) de la cuisse 
impose un e disposition particulièr e des hui t points anatomiques (médial , latéral, antérieur e t postérieur) de 
chaque plan de segmentation. Ces points n'ont pas toujours un sens anatomique. 
Reconstruction de la cuisse (adapté de [21) 
Points 
- Défmition du plan de la hanche 
Les points (7), (8), (9), (10) sont d'abord placés dans la vue AP dans l'ordre suivant : 
point médial (7). : au niveau du périnée (le plus haut possible au niveau de l'aine) 
point latéral (8) : sur la même verticale que le point 7, et à l'intersection ave c le contour externe (latéral) du 
corps 
point antérieur (9) : placé entre (7) et (8) à 2/3 de (7) 
point postérieur (10) : placé entre (7) et (8) à 1/3 de (7) 
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Les points (7), (8), (9), (10) sont ensuite placés dans la vue LAT grâce aux lignes épipolaires : 
- point antérieur (9) : sur la ligne épipolaire, à l'intersection avec le contour externe antérieur du corps 
- point postérieur (10) : sur la ligne épipolaire, à l'intersection avec le contour externe postérieur du corps 
- point  médial  (7)  : sur l a lign e épipolair e e t a u milie u entr e le s intersection s ave c les contour s externe s 
(antérieur et postérieur) du corps 
- point  latéral  (8):  su r l a droit e d e (7 ) à  (1) , centre d e l a têt e fémorale , e t à  l'intersection ave c l a lign e 
épipolaire 
Définition du plan du genou 
Les points (11), (12), (13), (14) sont d'abord placés dans la vue AP : 
Point médial (11): au niveau du bord supérieur du plateau tibial médial 
Point latéral (12): au niveau du bord supérieur du plateau tibial latéral 
Points antérieur (13) et postérieur (14) : au milieu du segment joignant les points médial et latéral. 
Les points (11), (12), (13), (14) sont ensuite placés dans la vue LAT grâce aux lignes épipolaires : 
Point médial (11) :  sur la ligne épipolaire et légèrement plus posténeur que le milieu (à 60%). 
Point latéral (12) : sur la ligne épipolaire el légèrement plus postérieur que le milieu (à 60%) 
Points antérieur (13) et postérieur (14) : sur la ligne épipolaire, aux extrémités antérieure e t postérieure du 
genou. 
Contours 
Les contours son t à  identifier tout l e long du segment, délimité par les points du plan hanche e t du plan 
genou. 
Face antérieure de la cuisse (33) 
Face postérieure de la cuisse (34) 
Face médiale de la cuisse (24) 
Face latérale de la cuisse (25) 
Reconstruction de la iambe 
12 13.1 4 1 1 
Figure 17 : Identification des points et contours de la jambe et de la cuisse 
Points 
- Définition du plan du genou (cf. ci-dessus) 
- Définition du plan de la cheville 
Sur la vue AP : 
Point médial (41): au niveau de la proéminence de la malléole interne 
Point latéral (42): au niveau de la proéminence de la malléole externe 
Points antérieur (39) et postérieur (40) : au milieu du segment joignant les points médial et latéral. 
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Sur la vue de profil : 
Point médial (41) : sur la ligne épipolaire, au milieu de la malléole médiale 
Point latéral (42): sur la ligne épipolaire, au milieu de la malléole latérale 
Points antérieur (39) et postérieur (40) : sur lign e épipolaire , au x intersection s ave c les contours externe s 
(antérieur et postérieur) du corps 
Contours 
Face antérieure de la jambe (35) 
Face postérieure de la jambe (36) 
Face médiale de la jambe (37) 
Face latérale de la jambe (38) 
Reconstruction du pied 
Attention : la jambe doit être reconstruite au préalable (ou en même temps). En effet, cette reconstruction 
permet le calcul de points supplémentaires au niveau de la cheville. 
Il s'agit d'une reconstruction approximative du pied : une mise à l'échelle du modèle générique est effectuée 
grâce aux 3 points suivants : 
l^ilieu du talon (43)  : en contact avec le sol 
Extrémité inférieure du petit orteil (44) : au niveau du sol 
Extrémité supérieure du gros orteil (45) : au niveau de l'ongle. 
Références 
1. Clarys , J.P . an d M.J . Marfell-Jones , Anatomica l segmentatio n i n human s an d th e prédictio n o f 
segmentai masses from intra-segmental anthropometry. Hum Biol, 1986. 58(5): p. 771-82. 
2. Dumas , R. , Guid e d'utilisatio n d u logicie l JAMBE X e t de s fonction s MATLA B pou r l e calcu l de s 
paramètres inertiel s personnalisé s d u membr e inférieur . 2004 , Laboratoir e d e recherch e e n imageri e e t 
orthopédie: Montréal, p. 9. 
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Annexe 6  : Recalage 
Cette annexe fournit des résultats complémentaires sur les différentes études de recalage 
1. Essais LCAS 
2. Mise en place du protocole amélioré 
3. Évaluation du recalage avec les ancillaires 
4. Validation du protocole amélioré LCAD 
5. Évaluation des méthodes de détermination fonctionnelle du CTF 
Essais LCAS 
Cette section présente les résultats complémentaires sur la validation du protocole initial. 
Méthode 
Comparaison du  recalase en  utilisant un  repère ou les moindres carrés 
On souhaite évaluer si le recalage par moindres carrés fournit des résultats comparables au 
recalage en utilisant u n repère. Pour ce faire, on définit pou r chaque segment un repère à 
partir de trois marqueurs. Pour évaluer la précision du recalage avec ce repère, on compare 
les coordonnée s d e l'épine iliaqu e postér o supérieur e droit e recalé e en utilisant l e repère 
avec celles obtenue par recalage moindres carrés. 
On procèd e d e même pou r l e centre fonctionne l d u genou, que l'on recale pa r moindres 
carrés ou par repères. 
Évaluation du  recalase avec  les  marqueurs de  la cuisse 
Contrairement a u bassin , nou s disposon s seulemen t d e 4 marqueurs . Ainsi , i l n'es t pas 
possible d'évalue r directemen t l a précisio n d u recalag e pa r moindre s carrés , tou s le s 
marqueurs étan t nécessairemen t utilisé s pou r calculer l a matrice de passage. Nous avons 
donc évalu é l e recalag e e n utilisan t troi s marqueur s (patella , condyles ) pou r recale r l e 
marqueur situé 5 cm au-dessus de la patella. 
Évaluation du  recalage avec  les  marqueurs de  la jambe 
La précision du recalage est évaluée en comparant les coordonnées du marqueur de la tête 
de la fibula obtenues soi t sous IdefX soi t par recalage en utilisant un repère défini avec les 
marqueurs de la tubérosité tibiale et des malléoles. 
Pour évalue r l'impac t d e la prise e n compte d e la différence d e rayon entr e le s billes de 
cuivre e t le s boule s VICON , o n calcul e ce t écar t e n prenan t e n compte o u non de la 
différence de rayon des boules VICON et des billes de cuivre. 
Estimation de  la position du  centre fonctionnel  du  genou 
Pour évaluer la différence entre le recalage effectué avec les marqueurs de la cuisse et de la 
jambe, on recale le centre du genou fonctionnel, connu dans les repères du harnais et de la 
plaque tibiale, dans le repère EOS. 
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Pour évalue r l'impac t d e l a pris e e n compt e d e l a différence d e rayo n entr e le s bille s d e 
cuivre e t le s boule s VICON , on calcule l'écar t entr e l e centre geno u estim é ave c e t san s 
prise en compte des différences de rayons. 
Résultats et discussion 
Comparaison du  recalage  en  utilisant un  repère ou  les moindres carrés 
Tableau 2: Ecart entre les coordonnées obtenues par recalage moindres carrés et par recalage par repère 
des points suivant s : (a) marqueur de la crêt e iliaque droit e (CISD) , (b) centre genou fonctionne l recal é 











































La distance entre l a crête iliaque droite calculée pa r moindres carrés et par les repères est 
inférieure à 5mm. Pour le centre genou, le recalage par moindres carrés, effectué en prenant 
en compte la différence de rayons, est comparable au recalage par repères. 
Évaluation du  recalage  avec  les  marqueurs de  la  cuisse 
Tableau 3 : Ecart entre les coordonnées du marqueur situé 5 cm au-dessus de la rotule, obtenu sous IdefX 

























La précision du recalage par repère est de 11 mm en moyenne. En revanche, pour le sujet 3, 
on remarqu e un e erreu r importante , qu i attein t 3c m dan s l a directio n verticale . Cec i peu t 
s'expliquer pa r le fait que la position de la bille et l'estimée de la position de la boule VICON 
ne corresponden t pa s à  l a positio n réell e d e l a boul e VICON . E n particulier , pou r le s 
marqueurs situés sur les parties molles telles que le dessus de la patella et 5cm au-dessus 
de cet emplacement, la boule VICON a  tendance à pencher vers le bas et ne reste donc pas 
parfaitement perpendiculaire à la peau. 
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Évaluation du  recalase avec  les marqueurs de  la iambe 
Tableau 4 : Ecart entre le marqueur placé sur la tête de la fibula avec te recalage par repère utilisant les 3 
autres marqueurs de la jambe, en tenant compte (IIEcartboulesll) ou non (lIEcartbillesll) de la différence de 







































La précision du recalage avec un repère est de l'ordre du cm. La prise en compte de la 
différence d e rayon s fourni t u n recalag e plu s préci s : l'écar t ave c le s coordonnée s EO S 
atteint une moyenne de 10mm, contre 15 mm obtenus sans prise en compte de la différence 
des rayons. 
Estimation de  la position du  centre fonctionnel  du  genou 
On obtient les positions suivantes pour le centre du genou fonctionnel recalé dans EOS. 
V L ^ ^ 
Figure 18 : Position du centre genou fonctionnel recalé dans le repère EOS en utilisant les marqueurs de 
la cuisse et de la jambe 
Le tableau suivant présente les écarts en position entre le centre fonctionnel du genou recalé 
par moindres carrés avec les marqueurs de la cuisse et ceux de la jambe. 
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Tableau 5: Écart entre le centre genou recalé par moindres carrés (a) avec les marqueurs de la cuisse et de 






















































































































L'écart entre la position du centre fonctionnel du genou recalé par le fémur ou la jambe est 
de l'ordre de 10mm. L'écart entre l e centre du genou recal é pa r l a cuisse o u la jambe est 
comparable avec ou sans prise en compte de la différence de rayon entre les billes de cuivre 
et les boules VICON. 
La différenc e entr e le s technique s d e recalag e utilisée s pou r l e fému r e t l e recalag e pa r 
moindres carré s utilisan t le s 4  marqueur s d e l a jambe , es t moin s marqué e qu e cell e 
observée entre les positions de la tête fémorale. Ceci s'explique par le fait que le recalage du 
fémur fourni t d e meilleurs résultat s en distal qu'en proximal , les marqueurs étan t situés en 
distal. L a meilleur e qualit é d u recalag e d e l a jambe e t d u bassin es t probablemen t du e à 
l'espacement des marqueurs et à leur fixation sur des parties osseuses saillantes. 
Mise en place du protocole amélioré 
Méthode 
Pour la cuisse, nous utilisons donc 2 points de l'ancillaire fémoral : marqueur antérieur haut 
(FHAD) et antérieur bas (FBAD) comme référence. 
Pour la jambe, trois marqueurs situés sur l'ancillaire tibial (THAD, TBAD, TBPD) visibles 
sur toutes les radiographies, servent de référence pour le recalage avec les marqueurs. Pour le 
recalage avec l'ancillaire, les marqueurs TTA, TFD, MMD et MLD sont utilisés comme 
référence. 
Etapes : 
1. Identification des marqueurs (utilisés pour le recalage -f marqueurs de référence) sur 
les essais VICON et les radiographies EOS. 
2. Calcul de la matrice de passage EOS-VICON par moindres carrés (utilisation d'un 
repère pour le recalage effectué avec uniquement 3 billes en distal) 
3. Recalage des marqueurs de référence dans le repère VICON 
4. Calcul de l'écart entre les coordonnées des marqueurs de référence recalés et fournies 
par VICON. 
Cette précision est évaluée entre l'acquisition EOS pieds décalés et les différentes acquisitions 
VICON dans les 3 positions (pieds alignés, décalés, fente), sans puis avec replacement de 
marqueurs entre la radiographie et l'acquisition VICON. 
Afin d'augmenter l e nombre de marqueurs utilisé s pour évaluer l a précision du recalage, et 
de vérifier que cette précision ne dépend pas de la position du marqueur de référence choisi, 
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on utilis e l a méthode d u «  leave one ou t » : on évalue chaque configuration d e marqueurs 
avec les marqueurs non utilisés pour calculer le recalage. 
Résultats et discussion 
Recalase cuisse 
•^ San s repositionnement des marqueurs 
L'écart entr e le s coordonnée s de s différent s marqueur s externe s recalé s dan s le s 
acquisitions VICO N (san s replacemen t de s marqueurs ) e t leu r coordonnée s enregistrée s 












Erreur de recalags {en mm) de FHAD sans replacement de 
marqueurs 
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Erreur d a recalage du marqueur FBAD (en mm) sans 
replacement de marqueurs 
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Figure 19: Erreur de recalage du marqueur FHAD (a) et FBAD sans replacement de marqueurs, pour 
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Les points (7), (8), (9), (10) sont ensuite placés dans la vue LAT grâce aux lignes épipolaires : 
- point antérieur (9) : sur la ligne épipolaire, à l'intersection avec le contour externe antérieur du corps 
- point postérieur (10) : sur la ligne épipolaire, à l'intersection avec le contour externe postérieur du corps 
- point  médial  (7) : su r l a lign e épipolair e e t a u milie u entr e le s Intersection s ave c les contour s externe s 
(antérieur et postérieur) du corps 
- point  latéral  (8)  : sur l a droit e d e (7 ) à  (1) , centre d e l a tête fémorale , e t à  l'intersectio n ave c l a lign e 
épipolaire 
Définition du plan du genou 
Les points (11), (12), (13), (14) sont d'abord placés dans lavue AP : 
Point médial (11): au niveau du bord supérieur du plateau tibial médial 
Point latéral (12): au niveau du bord supérieur du plateau tibial latéral 
Points antérieur (13) et postérieur (14) : au milieu du segment joignant les points médial et latéral. 
Les points (11), (12), (13), (14) sont ensuite placés dans la vue LAT grâce aux lignes épipolaires : 
Point médial (11) :  sur la ligne épipolaire et légèrement plus postérieur que le milieu (à 60%). 
Point latéral (12) : sur la ligne épipolaire et légèrement plus postérieur que le milieu (à 60%) 
Points antérieur (13) et postérieur (14) : sur l a ligne épipolaire, aux extrémités antérieure e t postérieure du 
genou. 
Contours 
Les contours sont à  identifier tou t le long du segment, délimité par le s points du plan hanche et du plan 
genou. 
Face antérieure de la cuisse (33) 
Face postérieure de la cuisse (34) 
Face médiale de la cuisse (24) 
Face latérale de la cuisse (25) 
Reconstruction de la jambe 
y 1 2 13.1 4 1 1 
Figure 17 : Identification des points et contours de la jambe et de la cuisse 
Points 
- Définition du pla n du genou (cf. ci-dessus) 
- Définition du plan de la cheville 
Sur la vue AP : 
Point médial (41): au niveau de la proéminence de la malléole interne 
Point latéral (42): au niveau de la proéminence de la malléole externe 
Points antérieur (39) et postérieur (40) : au milieu du segment joignant les points médial et latéral. 
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Sur la vue de profil : 
Point médial (41) : sur la ligne épipolaire, au milieu de la malléole médiale 
Point latéral (42): sur la ligne épipolaire, au milieu de la malléole latérale 
Points antérieur (39) et postérieur (40) : sur lign e épipolaire , au x intersection s ave c les contours externe s 
(antérieur et postérieur) du corps 
Contours 
Face antérieure de la jambe (35) 
Face postérieure de la jambe (36) 
Face médiale de la jambe (37) 
Face latérale de la jambe (38) 
Reconstruction du pied 
Attention : la jambe doit être reconstruite au préalable (ou en même temps). En effet, cette reconstruction 
permet le calcul de points supplémentaires au niveau de la cheville. 
Il s'agit d'une reconstruction approximative du pied : une mise à l'échelle du modèle générique est effectuée 
grâce aux 3 points suivants : 
t^ilieu du talon (43) : en contact avec le sol 
Extrémité inférieure du petit orteil (44) : au niveau du sol 
Extrémité supérieure du gros orteil (45) : au niveau de l'ongle. 
Références 
1. Clarys , J.P . an d M.J . Marfell-Jones , Anatomica l segmentatio n i n human s an d th e prédictio n o f 
segmentai masses from intra-segmental anthropometry. Hum Biol, 1986. 58(5): p. 771-82. 
2. Dumas , R. , Guid e d'utilisatio n d u logicie l JAMBE X e t de s fonction s MATLA B pou r l e calcu l de s 
paramètres inertiel s personnalisé s d u membr e inférieur . 2004 , Laboratoir e d e rectierch e e n imageri e e t 
orthopédie: Montréal, p. 9. 
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Annexe 6  : Recalage 
Cette annexe fournit des résultats complémentaires sur les différentes études de recalage 
1. Essais LCAS 
2. Mise en place du protocole amélioré 
3. Évaluation du recalage avec les ancillaires 
4. Validation du protocole amélioré LCAD 
5. Evaluation des méthodes de détermination fonctionnelle du CTF 
Essais LCAS 
Cette section présente les résultats complémentaires sur la validation du protocole initial. 
Méthode 
Comparaison du  recalase en  utilisant un  repère ou  les moindres carrés 
On souhaite évaluer si le recalage par moindres carrés fournit des résultats comparables au 
recalage en utilisant un repère. Pour ce faire, on définit pou r chaque segment un repère à 
partir de trois marqueurs. Pour évaluer la précision du recalage avec ce repère, on compare 
les coordonnées d e l'épine iliaqu e postér o supérieur e droit e recalé e en utilisant l e repère 
avec celles obtenue par recalage moindres carrés. 
On procèd e d e même pou r l e centre fonctionne l d u genou, que l'on recale pa r moindres 
carrés ou par repères. 
Évaluation du  recalage avec  les  marqueurs de  la cuisse 
Contrairement a u bassin , nou s disposon s seulemen t d e 4 marqueurs . Ainsi , i l n'es t pas 
possible d'évalue r directemen t l a précisio n d u recalag e pa r moindre s carrés , tou s le s 
marqueurs étan t nécessairemen t utilisé s pou r calcule r l a matrice de passage. Nous avons 
donc évalu é l e recalag e e n utilisan t troi s marqueur s (patella , condyles ) pou r recale r l e 
marqueur situé 5 cm au-dessus de la patella. 
Évaluation du  recalage avec  les  marqueurs de  la iambe 
La précision du recalage est évaluée en comparant les coordonnées du marqueur de la tête 
de la fibula obtenues soit sous IdefX soi t par recalage en utilisant un repère défin i avec les 
marqueurs de la tubérosité tibiale et des malléoles. 
Pour évalue r l'impac t d e la prise e n compte d e la différence d e rayon entr e le s billes de 
cuivre e t le s boule s VICON , o n calcul e ce t écar t e n prenan t e n compt e o u non de la 
différence de rayon des boules VICON et des billes de cuivre. 
Estimation de  la position du  centre fonctionnel  du  genou 
Pour évaluer la différence entre le recalage effectué avec les marqueurs de la cuisse et de la 
jambe, on recale le centre du genou fonctionnel, connu dans les repères du harnais et de la 
plaque tibiale, dans le repère EOS. 
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Pour évalue r l'impac t d e l a pris e e n compt e d e l a différence d e rayo n entr e le s bille s d e 
cuivre e t le s boule s VICON , on calcule l'écar t entr e l e centre geno u estim é ave c e t san s 
prise en compte des différences de rayons. 
Résultats et discussion 
Comparaison du  recalase  en  utilisant un  repère ou  les moindres carrés 
Tableau 2: Ecart entre les coordonnées obtenues par recalage moindres carrés et par recalage par repère 
des points suivants : (a) marqueur de la crête iliaque droite (CISD), (b) centre genou fonctionnel recalé 









































moyenne 4, 8 
La distance entre l a crête iliaque droite calculée pa r moindres carrés et par les repères est 
inféheure à 5mm. Pour le centre genou, le recalage par moindres carrés, effectué en prenant 
en compte la différence de rayons, est comparable au recalage par repères. 
Évaluation du  recalase  avec  les  marqueurs de  la  cuisse 
Tableau 3 : Ecart entre les coordonnées du marqueur situé 5 cm au-dessus de la rotule, obtenu sous IdefX 

























La précision du recalage par repère est de 11 mm en moyenne. En revanche, pour le sujet 3, 
on remarqu e un e erreu r importante , qu i attein t 3c m dan s l a direction verticale . Cec i peu t 
s'expliquer pa r le fait que la position de la bille et l'estimée de la position de la boule VICON 
ne corresponden t pa s à  l a positio n réell e d e l a boul e VICON . E n particulier , pou r le s 
marqueurs situés sur les parties molles telles que le dessus de la patella et 5cm au-dessus 
de cet emplacement, la boule VICON a  tendance à pencher vers le bas et ne reste donc pas 
parfaitement perpendiculaire à la peau. 
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Évaluation du  recalase avec  les  marqueurs de  la iambe 
Tableau 4 : Ecart entre le marqueur placé sur la tête de la fibula avec le recalage par repère utilisant les 3 
autres marqueurs de la jambe, en tenant compte (IIEcartboulesll) ou non (lIEcartbillesll) de la différence de 







































La précision du recalage avec un repère est de l'ordre du cm. La prise en compte de la 
différence d e rayon s fourni t u n recalag e plu s précis : l'écar t ave c le s coordonnée s EO S 
atteint une moyenne de 10mm, contre 15 mm obtenus sans prise en compte de la différence 
des rayons. 
Estimation de  la position du  centre fonctionnel  du  genou 
On obtient les positions suivantes pour le centre du genou fonctionnel recalé dans EOS. 
4?/'"^ 
Figure 18 : Position du centre genou fonctionnel recalé dans le repère EOS en utilisant les marqueurs de 
la cuisse et de la jambe 
Le tableau suivant présente les écarts en position entre le centre fonctionnel du genou recalé 
par moindres carrés avec les marqueurs de la cuisse et ceux de la jambe. 
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Tableau 5: Écart entre le centre genou recalé par moindres carrés (a) avec les marqueurs de la cuisse et de 






















































































































L'écart entre l a position du centre fonctionnel du genou recal é par l e fémur o u la jambe es t 
de l'ordr e d e 10mm . L'écar t entr e l e centr e d u geno u recal é pa r l a cuiss e o u l a jambe es t 
comparable ave c ou sans prise en compte de la différence d e rayon entre les billes de cuivre 
et les boules VICON. 
La différenc e entr e le s technique s d e recalag e utilisée s pou r l e fému r e t l e recalag e pa r 
moindres carré s utilisan t le s 4  marqueur s d e l a jambe , es t moin s marqué e qu e cell e 
observée entre le s positions de la tête fémorale. Cec i s'explique pa r le fait que le recalage d u 
fémur fourni t d e meilleur s résultat s e n dista l qu'e n proximal , le s marqueur s étan t situé s e n 
distal. L a meilleur e qualit é d u recalag e d e l a jamb e e t d u bassi n es t probablemen t du e à 
l'espacement de s marqueurs e t à leur fixation sur des parties osseuses saillantes . 
Mise en place du protocole amélioré 
Méthode 
Pour la cuisse, nous utilisons donc 2 points de l'ancillaire fémoral : marqueur antérieur haut 
(FHAD) et antérieur bas (FBAD) comme référence. 
Pour la jambe, trois marqueurs situés sur l'ancillaire tibial (THAD, TBAD, TBPD) visibles 
sur toutes les radiographies, servent de référence pour le recalage avec les marqueurs. Pour le 
recalage avec l'ancillaire, les marqueurs TTA, TFD, MMD et MLD sont utilisés comme 
référence. 
Etapes : 
1. Identification des marqueurs (utilisés pour le recalage +  marqueurs de référence) sur 
les essais VICON et les radiographies EOS. 
2. Calcul de la matrice de passage EOS-VICON par moindres carrés (utilisation d'un 
repère pour le recalage effectué avec uniquement 3 billes en distal) 
3. Recalage des marqueurs de référence dans le repère VICON 
4. Calcul de l'écart entre les coordonnées des marqueurs de référence recalés et fournies 
par VICON. 
Cette précision est évaluée entre l'acquisition EOS pieds décalés et les différentes acquisitions 
VICON dans les 3 positions (pieds alignés, décalés, fente), sans puis avec replacement de 
marqueurs entre la radiographie et l'acquisition VICON. 
Afin d'augmente r l e nombr e d e marqueur s utilisé s pou r évalue r l a précisio n d u recalage , e t 
de vérifier que cette précision ne dépend pa s de la position du marqueur d e référence choisi, 
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on utilise l a méthode du «  leave on e out » : on évalue chaque configuratio n d e marqueurs 
avec les marqueurs non utilisés pour calculer le recalage. 
Résultats e t discussio n 
Recalase cuisse 
*> San s repositionnement des marqueurs 
L'écart entr e le s coordonnée s de s différent s marqueur s externe s recalé s dan s le s 
acquisitions VICO N (san s replacemen t de s marqueurs ) e t leu r coordonnée s enregistrée s 
pour le s 3  positions (minf d =  pieds alignés , posées = pied décalés) es t représent é su r les 
figures ci-dessous. 
(a) (b ) 
Erreur de recalage (en mm) de FHAD sans replacement de 
marqueurs 
14.0 1 — 
12.0 
M-fc-fc-lrfe-irl^ 
4> i'>  ,•? J>-  ,(S>  / y ,v« A 
Erreur de recalage du marqueur FBAD (en mm) sans 
replacement de marqueurs 
* - ' ^ ^ ^ ^ ^•^ 
••p j^  J"  ^^  « * 
.4>^ . o * Jc'^  .A-l' 
Figure 19: Erreur de recalage du marqueur FHAD (a) et FBAD sans replacement de marqueurs, pour 
différentes configurations de marqueurs. 2 sujets (mauve P056, rayé P057). 
Pieds-alignés 12,0- JEisds„.d.écaLés. 
FPDD 
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Figure 20 : Erreur de recalage (en mm) des marqueurs FADD, FPDD, FAPD pour différentes configurations, dans 
les trois positions, sans replacement des marqueurs. 
Sans replacement des marqueurs, l'erreur : 
- dépend de la position (Figur e 20) :  la fente VICON est à éviter 
- rest e inférieur e à  7m m pou r le s position s pied s aligné s o u décalés , except é pou r l a 
configuration n e contenant qu e 3 ou 4 marqueurs en distal. 
- est homogèn e su r l a surface d e la cuisse en utilisan t le s configurations contenan t a u moin s 
2 marqueur s e n proxima l e t deu x marqueur s e n dista l (l'erreu r es t comparabl e e n dista l 
antérieur (FADD , FBAD), postérieur (FPDD ) e t proximal antérieur (FAPD , FHAD)) . 

























































Figure 21: Erreur de recalage du marqueur FBAD avec 3 replacements de marqueurs (2 sujets). 
L'erreur obtenue pour le marqueur FHAD est fourni au chapitre 4. 
Avec replacemen t de s marqueurs , l'erreu r d e recalag e d u marqueu r FBA D rest e 
inférieure a u c m pou r toute s le s configurations . Pou r l e marqueu r FHAD , l'erreu r es t 
importante (ma x 16mm ) lorsqu'i l n' y a  pas d e marqueu r e n proximal . Avec 2  marqueurs e n 
proximal, l'erreu r rest e inférieure à  10.2mm. 
Recalase iambe 
<> San s repositionnemen t d e marqueur s 
263 
Sans replacemen t d e marqueurs , l'erreu r d e recalag e d e l a jambe es t inférieur e à  5mm 
pour l a plupar t de s sujet s e t rest e Inférieur e à  8mm pou r tous le s sujets . L'erreu r vari e 
selon les individus mais ne semble pas dépendre de la position des pieds. 
Figure 22: Erreur de recalage des marqueurs THAD, TBAD et TBPD sans replacement de marqueurs 
•^ Ave c repositionnement de marqueurs 
THAD TRA D TRPn 
min/d poseEO S lenleVICO N mini d poseEO S fenleVICO N mini d poseEO S lerteVCO N 
10,1 9, 9 
Figure 23: Erreur de recalage des marqueurs THAD, TBAD et TBPD avec 3 replacements de marqueurs 
(2 sujets) 
Avec replacemen t de s marqueurs , l'erreu r moyenn e es t d'enviro n 4-5mm . L'erreu r 
maximale est de 10.1mm. 
5.2 Évaluation du recalage avec les ancillaires 
Méthode 
Acquisitions :  Les ancillaires sont placés en début d'acquisition EOS et sont enlevés à la fin 
des acquisitions VICON, Pour l'un des sujets, l'ancillaire gauche est enlevé une fois entre les 
acquisitions VICON (avant que les marqueurs bassin n'aient été replacés), puis replacé. 
Identification de s marqueur s :  La plupar t des boules de s ancillaires son t visibles su r l'u n 
des clichés : les droits sur les clichés pieds décalés, plus centrés sur la droite ; les gauches 
sur le s clichés pied s alignés . Les boules le s plus éloignées du corps du suje t n e sont pas 
visibles su r le s radiographies . On utilis e don c de s petites bille s d e cuivre placée s dan s la 
partie visibl e su r toute s le s acquisitions . Un e radiographi e préalabl e d e ce s ancillaire s 
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permet de déduire la position des boules VICON non visibles des ancillaires en fonction de la 
position des billes de cuivre et des boules visibles. 
Evaluation d u recalag e :  Pou r évalue r l e recalag e ave c l'ancillair e fémoral , o n calcul e 
l'écart entre le centre de la tête fémorale recalé (1) avec l'ancillaire et (2) avec les marqueurs 
du bassin. Pour évaluer le recalage avec l'ancillaire tibial , les marqueurs TTA, TFD, MMD et 
MLD sont utilisés comme référence. 
Résultats et discussion 
Aticillaire Fémoral 
Les résultat s du recalag e d u centre de la tête fémorale ave c le s ancillaires son t présente s 
sur le s figur e .. . d e l a section XX . E n recalan t l e CT F gauch e ave c l'ancillair e fémora l 
gauche, on obtient, en position pieds alignés, des écarts de 12.4, 9.9 et 4.5mm avec le CTF 
recalé avec les marqueurs du bassin, pour 3 sujets en position pieds alignés.. 
En replaçant l'ancillaire fémoral gauche sur un sujet, on obtient un écart de 14.5 mm avec 
le CTF gauche recalé avec les marqueurs du bassin (en position pieds alignés). 
Le recalag e ave c l'ancillair e fémora l es t comparabl e a u recalag e ave c a u moin s 2 
marqueurs e n proximal et 2 marqueurs en distal (excepté pour le sujet P053 pieds alignés, 
pour leque l l'ancillaire fourni t un recalage moins bon). Le replacement de l'ancillaire fémora l 
engendre un e erreu r plu s important e qu e l e replacemen t de s marqueur s : pied s alignés , 
l'écart attein t 14.5mm , c e qu i es t supérieu r a u maximu m de s écart s obtenu s ave c l a 
configuration contenant 2 marqueurs en proximal et 2 en distal. 
Le replacemen t d e l'ancillair e es t plu s délica t qu e celu i de s marqueur s : d'une par t i l est 
difficile d e serre r l a band e e n maintenan t l'ancillair e positionn é à  l'endroi t exac t d u 
marquage. D'autre part, la force de compression imprimée à  la bande varie d'une pos e de 
l'ancillaire à  l'autre et n'est pas quantifiable (le s tissus mous ne sont donc pas déformés de 
la même façon). E n revanche, si les essais peuvent êtr e mené s sans enlever l'ancillaire , i l 
peut être avantageux d'utilise r le s ancillaires à  la fois pour l e recalage et pour l'analyse d u 
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Figure 24: Erreur de recalage (en mm) des marqueurs de la jambe en utilisant l'ancillaire tibial (sujets 
V088 et P056) 
L'erreur d u recalage en utilisant l'ancillaire tibia l (sans repositionnement) fluctue entre 1 et 
13mm selon le sujet et les marqueurs recalés. La grande erreur sur la malléole interne pieds 
alignés peu t êtr e du e à  l a mauvais e visibilit é d e c e poin t pa r l e systèm e VICO N 
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Validation du protocole amélioré LCAD 
Évaluation du  recalage extern e 
Le recalage externe a été évalué en utilisant les coordonnées VICON des marqueurs exprimés soit 
dans l e repèr e VICO N (présent é a u chapitr e xx ) e t égalemen t exprimé s dan s l e repèr e d e l a 
ceinture sacrale. 
Méthode 
Principe : recale r CIS D ave c le s marqueur s bassi n e t compare r se s coordonnée s à  celle s 
enregistrées. 
Étapes : 
1. Créer le fichier Marqueurs_VIC0N_LCADx.n3 à  partir des fichiers de calibrage .mp, qui contient 
les coordonnées des marqueurs dans le repère ceinture. 
2. Identifie r le s marqueur s su r le s radiographie s (contoure r le s billes) , exporte r leu r barycentr e 
dans le fichier n3. On obtient les coordonnées des marqueurs dans REOS. 
3. Calculer l a matrice de passage ceinture-EOS ; recaler CISD dans EOS et calculer l a différence 
avec les coordonnées de CISD dans EOS. 
4. Procéde r d e même , e n remplaçan t l'étap e 1  pa r l a récupératio n de s coordonnée s de s 
marqueurs dans le repère VICON au cours de l'enregistrement statiqu e (fichier csv). 
Résultats et  discussion 
Tableau 6 : Ecart entre les coordonnées du marqueur CISD recalé par moindres carrés et mesuré 

































Pour LCAD003 , on observe un e grande différence e n utilisant le s coordonnées VICON ou celles 
dans l e repèr e ceinture . Ceci peu t s'expliquer pa r un mouvement d u sujet a u cours du calibrage 
(les marqueurs bassin ont beaucoup plus bougé par rapport au repère VICON que par rapport au 
repère ceinture). 
Pour le s deux sujet s LCAD00 5 e t 8, l a qualité d u recalag e es t satisfaisante , avec un e précision 
inférieure au cm en utilisant coordonnées dans le repère ceinture. Il paraît judicieux de passer par 
les coordonnée s de s marqueur s dan s le s repère s lié s au x segments , pou r évite r le s erreur s 
causées par le mouvement du sujet au cours du calibrage. 
Évaluation du  recalage du CTF 
Méthode 
Principe : Recale r l e CT F e n utilisan t le s marqueur s d e l a cuiss e pui s ceu x d u bassi n dan s 
RVICON. Evaluer l'écart entre les deux. 
Étapes : 
1. Récupérer les coordonnées VICON des marqueurs cuisse et bassin (fichier csv). 
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2. Récupérer les coordonnées EOS des marqueurs cuisse et bassin. 
3. Recaler le CTF de EOS ver s VICON 
4. Calculer l'écart entre les deux. 
Résultats et  discussion 
Tableau 7 : Ecart entre le CTF recalé avec le marqueur bassin et les différentes configurations de marqueurs sur 
la cuisse 
Ecart entre CTF recalee avec 
marqueurs bassin et différentes 
configurations de marqueurs cuisse 



































































































On observe un écart important pour LCAD003, ce qui rejoint les mauvais résultats obtenus pou r le 
recalage externe en utilisant les coordonnées VICON. 
On obtient de bons résultats pour les autres sujets : l'écart reste inférieur à 15mm, excepté pour 2 
configurations d e marqueur s d u fému r pou r LCAD00 6 (l'u n de s marqueur s FAD D o u FPD D a 
probablement bougé entre les essais). 
Pour LCAD00 5 toute s le s configuration s son t équivalentes . Pou r LCAD006 , l a meilleur e 
configuration est celle utilisant les deux marqueurs en proximal et les condyles. On retiendra donc 
cette configuration, conformément aux résultats de l'étude de mise en place du protocole. 
Comparaison CTF EOS recalée - CTF fonctionnelle 
Principe : connaîtr e l'écar t entr e l a CT F recalé e e t l a fonctionnelle , e n recalan t l a CT F soi t e n 
utilisant les coordonnées des marqueurs dans le repère attaché au harnais (ce qui est fait lors des 
calculs d e dynamiqu e inverse ) soi t e n utilisan t le s coordonnée s dan s l e repèr e attach é à  l a 
ceinture. 
Méthode 
La comparaison s'effectue selon les étapes suivantes : 
1. Récupére r coordonnée s VICO N de s marqueur s cuiss e e t d u CTF fonctionne l dan s Rharnai s 
(respectivement des marqueurs bassin dans Rceinture). 
2. Récupérer coordonnées EOS des marqueurs et du CTF. 
3. Recaler le CTF de EOS ver s Rharnais (respectivement vers Rceinture). 
4. Calculer l'écart entre les deux CTF 
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Résultats et  discussion 
Tableau 8 : Ecart entre le CTF recalé avec les marqueurs du bassin et de a cuisse et le CTF fonctionnel 
Ecart entr e C T F recale e ave c marqueur s b a s s i n e t f o n c t i o n n e l l e ( d a n s 
















Ecar t en t r e C T F reca le e ave c m a r q u e u r s f é m u r e t f o n c t i o n n e l l e ( d a n s repèr e ha rna i s ) 
E c a r t J o n c _ F e m u r _ 4 M (FADD:FAPD;FPDD:FPPD ) 
E c a r t J o n c _ F e m u r _ 4 M C o n d ( F A P D ; F P P D ; C D Y E D : C D Y I D ) 
Ecar1_ fonc_Femur_5M1Prox4Dis t (FADD;FAPD;FPDD;CDYED;CDYID) 
Eca r1Jonc_Femur_5M2Prox3D is t (FADD:FAPD;FPPD;CDYEDiCDYID) 
Ecart fon c F é m u r 6 M (FADD;FAPD;FPDD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
LCAD005 
Ecart fon c Fému r 4 M (FADD:FAPD:FPDD;FPPD ) 
Ecart fon c Fému r 4MCon d (FAPD;FPPD;CDYED;GDYID ) 
Ecart fon c F é m u r 5 l^1Prox4Dis t (FADD;FAPD;FPDD;CDYED;CDYID ) 
Ecart fon c Fému r 5M2Prox3Dls t (FADD;FAPD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
Ecart fon c F é m u r 6 M (FADD;FAPD;FPDD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
LCAD006 
Ecart fon c F é m u r 4M  (FADD;FAPD:FPDD:FPPD ) 
Ecart fon c Fému r 4MCon d (FAPD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
Ecart fon c Fému r 5M1Prox4Dis t (FADD;FAPD;FPDD-,CDYED;CDYID ) 
Ecart fon c Fému r 5M2Prox3Dis t (FADD;FAPD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
Ecart fon c F é m u r 6 M (FADD;FAPD:FPDD;FPPD;CDYED;CDYID ) 
LCAD007 
Ecart fon c Fému r 5 lv11Prox4Dist (FADD;FAPD;FPDD;CDYED:CDYID ) 
LCAD008 
















































































Excepté pou r LCAD003 , l'écar t es t plus importan t e n utilisan t l a ceinture qu'e n utilisan t l e harnais . 
La différence entr e l e harnais e t la ceinture est de l'ordre de 1cm . 
L'écart entr e CT F recalé e e t fonctionnell e es t d e l'ordr e d e 4-5c m :  cec i rejoin t résultat s 
obtenus au cours des essais LBM, 
Excepté pou r LCAD003 , l'écar t entr e CT F fonctionne l e t CT F EO S es t plu s importan t qu e 
l'écart entr e l e CT F recal é ave c le s marqueur s d u bassi n o u d e l a cuiss e :  o n peu t don c 
admettre qu e l'erreu r d e l'estimatio n d e l a têt e fonctionnell e es t plu s grand e qu e l'erreu r d e 
recalage. 
Comparaison CT F EOS - CT F fonctionnell e 
Méthode 
Principe :  Sans recalage , o n exprime l e CT F dans l e repèr e bassi n utilisan t le s marqueur s placé s 
sur le s épines iliaque s (Leardini , 1999) 
Étapes : 
1. Récupére r le s coordonnées VICO N des marqueurs bassin et du CTF dans Rceinture . 
2. Exprime r l a position du CTF dans RLeardini . 
3. Récupére r le s coordonnées EO S des marqueur s bassi n et du CTF. Exprime r l a position du CTF 
dans RLeardini . 
4. Calcule r l'écar t entre les deux CTF exprimés dans RLeardini . 
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Résultats 

































8,3 55, 5 
L'écart est surtout important suivant la direction verticale. 
L'ordre de grandeur d e l'écar t entre CT F EO S et CT F fonctionnel es t d e 22 à  80 mm (pour le s 
sujets LCAS on avait 18 à 95mm). 
Évaluation des méthodes de détermination fonctionnelle du CTF 
Suite au grand écart obtenu entre le CTF recalé et le CTF fonctionnel, une étude succincte a été 
menée avec H. Goujon pour vérifier si l'algorithme svd (Soderkvist and Wedin 1993) utilisé pour la 
détermination fonctionnelle du CTF est en cause. 
Les essais de circumduction ont dont été traité avec 
l'algorithme svd 
l'algorithme svd , en rigidifiant les repères liés au bassin et à la cuisse. 
La position du CTF a  également ét é évaluée selon l a méthode proposé e pa r Bel l (à parti r de la 
position des épines iliaques). 
Les résultats sont consignés dans le tableau ci-dessous. 
Tableau 10 : Écart entre le CTF fonctionnel évalué selon 3 méthode et le CTF identifié sous EOS. 
Ecart entre centre tête fémorale fonctionnelle (évaluée selon 3 méthodes) et identifiée dans EOS, exprimées dans le repère bassin (Leardini, 

















































































Ces résultats ne permettent pas de conclure quant à la supériorité d'une approche, les écarts étant 
très variables d'un sujet à l'autre. Nous observons que nos écarts sont nettement supérieurs à ce 
qu'annonce Leardini (Leardini, Cappozzo et al. 1999). 
Dans la littérature, la seule étude ayant validé la détermination du CTF par méthode fonctionnelle 
en ayant recours à la radiographie est celle de Leardini (Leardini, Cappozzo et al . 1999) . Leardini 
évalue l a méthod e fonctionnelle e t différentes méthode s d e prédiction utilisan t de s équations de 
régression e t de s mesure s anthropométriques . 1 1 homme s sain s son t radiographié s 
simultanément sous deux incidences afin d'obtenir les coordonnées de leur CTF et des marqueurs 
placés sur leurs épines iliaques. L'écart entre le CTF fonctionnel et le CTF calculé est de 12 mm 
en moyenne (rms = 13mm). 
L'effet du mouvement (flexion , abduction, circumduction), de son amplitude et du nombre d'essais 
a ét é évalu é su r un e rotul e mécaniqu e (Piazza , Okit a e t al . 2001) , o u pa r simulatio n (Begon , 
Monnet e t al . 2007). Une autre étude (Piazza , Erdemir e t al . 2004) a  cherché à  savoir s i le CTF 
pouvait être déterminé par différents mouvements pour des sujets ayant une mobilité réduite de la 
hanche (monté e d'escalie r etc. ) ; l'inconvénient d e cette étude est que l a référenc e utilisé e pour 
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évaluer l'erreu r d e localisatio n d u CT F es t l e CT F détermin é su r le s essai s d e circumduction , 
flexion et abduction de la hanche : ainsi, le véritable CTF n'est pas connu. 
Le système EOS nous permet de localiser rapidemen t l e CTF par et les marqueurs placés sur le 
bassin e t nou s perme t ains i d'évalue r l a précision d e détermination d u CTF avec un e référenc e 
fiable. Notr e étud e préliminair e fai t ressorti r l a nécessit é d e valider l a méthode d e détermination 
fonctionnelle du CTF sur un plus grand nombre de sujets, et ce avec : 
- différents mouvements de circumduction, flexion-abduction d'amplitude différente 
différentes configurations de marqueurs et de systèmes d'attache. 
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Annexe 7  : Protocole de  reconstruction des muscles du membre inférieur 
Définition des limites hautes (LH) et basses (LB) des muscles 
Définition de LH 
Se place r enviro n a u tier s inférieu r d e l a cuisse . Remonte r le s coupe s pou r trouve r le s L H dans l'ordr e 
indiqué à titre indicati f ci-dessous . Pour chaque LH, identifier l e contour du muscle et clique r sur Outil -
>définir LH. 
Biceps_femoraLCourt_D_C (BFC ) 
Semi_Membraneux_D_C (SM ) 
Biceps_femoral_Long_D_C (BFL ) 
Gracile_D_C 
Semi_Tendineux_D_C (ST ) 
Vate_Med_D_C (VM ) 
Vaste_Lat„D_C (VL+VI ) 
Droit_FemoraLD_C (DF ) 
Sartorius_D_C (SAR ) 
Tenseur_Fascia_D_C (TFL ) 
Définition de LB 
Se placer a u tiers inférieu r d e l a cuisse (à titre indicatif) . Descendre le s coupes pou r trouver le s L B dans 
l'ordre suivant (à titre indicatif) :  DF, ST, GRA. VL-fVl, BFL,VM, BFC, SM, SAR. 
Pour chaque LB, tracer le contour du muscle et cliquer sur Outil->définir LB. 
Se placer à LH de GRA. Descendre les coupes pour placer LB du TFL. 
Définition de LB et LH pour les gastrocnémiens 
Se placer au niveau du tibia proximal pour repérer les gastrocnémiens. Remonter les coupes pour définir LH, 
Redescendre pour définir LB (celle du gastrocnémien médial se situe en-dessous de celle du latéral). 
Identification des muscles sur les coupes intermédiaires 
Sauvegarder l e fichie r .ma t contenan t le s limite s haute s e t basses . Utilise r l a fonctio n excel_coupes,  lu i 
fournir le fichier .mat . Ce programme fournit un fichier xls contenant le numéro des coupes à contourer pour 
chaque muscle. Pour chaque muscle, contourer les coupes indiquées. 
Différence des limites hautes et basses entre 2 opérateurs sur 10 sujets 
La différence entr e les limite s hautes e t basses définies par deux opérateurs su r les muscles de 1 0 sujets 
est présentée dans le tableau ci-dessous. 
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La limite haute du semi-tendineux es t identifiée à  1 coupe près entre les deux opérateurs , tandis que celle 
du sartorius est identifiée à 5 coupes près pour deux sujets. Pour LB, on observe des résultats semblables. 
Le volum e de s résidus , exprim é e n pourcentag e d u volum e d u muscl e considéré , es t présent é dan s l e 
tableau ci-dessous : 









sujet 1 0 
moyenne 
écart typ e 
B F C 
4 ,1 
5 ,4 
4 , 4 
1.0 
3 . 6 
0 , 0 
0 .3 
0 , 0 
0 ,4 
2 ,1 
2 , 2 
B F L 
0 ,1 
0 , 5 
0 , 8 
0 , 6 
0 , 6 
0 , 7 
0 , 4 
0 , 0 
0 , 6 


















0 , 6 
1,3 
0 ,5 

















G R A 
0 , 6 
1,0 
0 , 4 
0 , 4 
1,0 
0 , 7 
1,3 
0 , 4 
0 , 1 















0 , 6 
0 , 3 
1,0 
1,4 
0 , 9 


















T F L 
2 , 0 
2 , 7 
0 ,9 















0 , 9 










0 , 8 
1,3 
0 , 8 
0 , 3 
1,2 
1,2 
Le bicep s fémora l court , le s gastrocnémiens , l e sartorius , e t l e tenseu r d u fasci a lat a on t l e plu s gran d 
volume résiduel relativement à leur volume global. Ceci s'explique par la forme de ces muscles, relativement 
courts e t épais . L e semi-tendineux , l e bicep s fémora l long , e t l e gracil e étan t fin s à  l a jonction musculo -
tendineuse, le volume résidue l est faible. Pour le droit fémoral, le faible volume résidue l s'explique pa r une 





La plupar t de s modèle s utilisé s pou r calcule r le s efforts articulaire s son t générique s e t n e 
tiennent pa s compt e d e l a morphologi e d u patient , qu i influenc e no n seulemen t le s 
caractéristiques inertielle s mai s aussi les bras de levier des forces exercées . Ce travail de 
thèse propos e d'améliore r ce s modèles , en intégran t le s caractéristiques géométrique s e t 
mécaniques personnalisée s d u sujet . Le s essai s clinique s comprenan t un e analys e d e l a 
marche, une stéréoradiographie ave c l e système biplan à  faible dose d'irradiation EOS ® et 
un exame n d'IR M son t mené s su r 1 0 sujet s sain s e t 5  sujet s e n attent e d'un e 
reconstruction d u ligamen t crois é antérieur . L a géométri e osseus e e t d e l'envelopp e 
externe es t reconstruit e à  parti r de s cliché s stéréo-radiographiques . L e recalag e de s o s 
dans l e système d'analys e d u mouvement perme t un e localisation précis e du centre de la 
tête fémoral e (CTF) . Le s paramètre s inertiel s personnalisé s (BSP ) de s segment s son t 
calculés e t intégré s dan s l e modèle . L'impac t d e l'utilisatio n d u CT F recal é e t de s BS P 
n'est pa s négligeable , le s écart s ave c le s moment s obtenu s pa r le s méthode s 
conventionnelles pouvan t atteindr e respectivemen t 2  et 0.5%BW*Ht . 
Outre so n intérê t clinique , l a géométri e musculair e personnalisé e constitu e un e donné e 
d'entrée essentiell e au x modèle s permettan t d e réparti r le s effort s e n leur s composante s 
musculaires, ligamentaire s e t d e contact . Nou s présenton s u n protocol e permettan t d e 
reconstruire le s 1 3 principaux muscle s impliqué s dans l e mouvement d u genou à partir de 
6 à  8  coupe s IRM . Ce s muscle s son t reconstruit s e n un e heure , ave c de s erreur s 
volumique e t surfaciqu e inférieure s à  5% et 5m m (2RMS) . Ce proje t pos e le s bases pou r 
la mis e e n plac e d'u n modèl e musculair e personnalisé , qu i permettr a d e mieu x 
comprendre l'appor t d e chaqu e structur e au x effort s articulaires , fournissan t ains i u n 
éclairage su r les pathologies e t les stratégies compensatoires des patients . 
Mots-clés: modélisation , personnalisation , analys e d e l a marche , cinétique , paramètre s 
inertiels, recalage , géométrie osseuse , géométrie musculaire , 
ABSTRACT 
Most o f th e model s use d i n gai t analysi s us e generi c data , an d thereb y don' t tak e th e 
patient's morpholog y (bod y segmen t parameters , forces' leve r arms) int o account . Thi s wor k 
consists i n enhancing those models , by integrating patien t spécifi e géométrie and meehanieal 
characteristics. Clinica l trials , includin g a  gai t analysis , a  stereo-radiograph y wit h th e EOS ® 
low dos e biplana r X-ra y system , an d a n MR I exam , ar e eonducte d o n 1 0 health y subject s 
and 5  patient s waitin g fo r a n anterio r cruciat e ligamen t reconstruction . Th e bones ' an d th e 
external envelope's geometr y i s reconstrueted from the stereo-radiographies. Registerin g th e 
bones int o th e gai t analysi s fram e enable s u s t o locat e precisel y th e centr e o f th e fémora l 
head (CFH) . Th e patien t spécifi e bod y segmen t parameter s (BSP ) ar e compute d an d 
integrated int o th e model . The impac t o f usin g th e registere d CF H an d the BS P ca n no t b e 
neglected, as the différence to the moments computed with the conventional metho d reache s 
respectively 2  and 0.5%BW*Ht . 
Apart from it s clinical application, the patien t spécifi e muscular geometry i s an important inpu t 
data fo r muscula r models , whic h détermin e th e force s produee d b y the muscles , ligament s 
and the contac t areas . We présen t an original metho d enabling u s to reconstruc t th e 1 3 main 
muscles involve d i n th e kne e joint' s motio n usin g 6  t o 8  MR I images . Th e reconstructio n 
takes a n hou r an d provide s th e muscles ' volume an d surface wit h a n erro r o f 5 % an d 5m m 
(2RMS). This Projec t provide s th e baseline s fo r a  patient spécifi e muscula r model , which wil l 
inform u s o n th e différen t structures ' contributio n t o th e join t force s an d moments , an d 
thereby hel p u s t o bette r understan d th e pathologie s an d th e patients ' compensator y 
stratégies. 
Key words : modelling , patien t spécifie , gai t analysis , kinetics , bod y segmen t parameters , 
registration, bone geometry , muscular geometry . 
